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RÉSUMÉ 
Les travaux de recherche s’intéressant à la colonne vertébrale et sa biomécanique se sont multipliés 
au cours des 25 dernières années. Mais malgré tous les moyens mis pour la recherche dans ce 
domaine bon nombre de problématiques demeurent non résolues et les chercheurs comme les 
cliniciens font face à certaines impasses. Un exemple frappant concerne les cas de maux de dos qui 
ont atteint des proportions telles que cela est devenu un véritable problème de santé publique. 
D’autres pathologies liées au dos telles que la scoliose idiopathique par exemple sont encore à ce 
jour très mal comprises. On observe également cette problématique de manque de compréhension 
dans les études biomécaniques relatives à la locomotion. Ces dernières ne considèrent pas la 
colonne vertébrale malgré le fait que de nombreux éléments semblent confirmer la théorie selon 
laquelle cette dernière serait le moteur principal de la locomotion. Ces différents domaines cités en 
exemple nécessitent une bonne compréhension de la biomécanique de la colonne vertébrale. Or, 
les approches actuelles ne le permettent pas et montrent clairement leurs limites. Le besoin de 
nouvelles approches est donc plus que jamais une nécessité.  
Ce qu’il manque actuellement est une réelle compréhension des fonctions de la colonne vertébrale 
et ses composants. L’un de ses composants devant absolument être pris en compte est le fascia 
thoracolombaire (FTL). Cette structure complexe, composée de différentes couches de tissus 
aponévrotiques et collagéneux superposées, située dans la région lombaire du dos joue un rôle 
central dans la biomécanique de la colonne vertébrale. Tout l’enjeu est donc de comprendre 
pleinement la fonction de la colonne vertébrale en considérant également le FTL ce qui permettra 
d’étudier sa biomécanique du point de vue de sa fonction et non du point de vue d’une vision 
humaine potentiellement biaisée, fruit d’hypothèses erronées. 
Dans ce contexte, l’objectif principal de ce projet de recherche était de déterminer si l’influence 
que le FTL a sur les fréquences propres de la colonne vertébrale est significative ou non, au moyen 
d’un modèle par éléments finis. 
Pour atteindre cet objectif la première étape du projet a été le développement d’un modèle 
numérique par élément finis de la partie lombaire de la colonne vertébrale. Pour la réalisation de 
cette étape un modèle passif validé de la partie lombaire L1-S1 de la colonne vertébrale a d’abord 
été reproduit puis les couches médiane et postérieure du FTL ont été ajoutées à celui-ci après une 
étude anatomique approfondie. Les vertèbres ont été modélisées par des disques rigides et les 
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disques intervertébraux par des poutres pour lesquelles un comportement non linéaire tenant 
compte des propriétés et du comportement de ces derniers ainsi que ceux des structures passives 
(ligaments et facettes) a été introduit. Les couches médiane et postérieure du FTL ont été 
modélisées par des fibres individuelles au propriétés élastiques isotropes fusionnant toutes 
latéralement aux vertèbres dans la “lateral raphe”. La mise en tension du FTL a été réalisée par 
l’application de force latérales sur la “lateral raphe”, zone où les différentes couches du FTL 
fusionnent avec les aponévroses de certains muscles abdominaux, pour essayer reproduire au 
mieux des conditions réelles. 
La deuxième étape a été la validation partielle du modèle par la réalisation de tests en statique afin 
de s’assurer que celui-ci avait un comportement cohérent pour pouvoir être utilisé pour la suite de 
l’étude. Des moments de flexion sagittale et flexion latérale allant jusqu’à 10 N.m ont été appliqués 
sur la vertèbre L1 tout en gardant le sacrum fixe et l’impact du FTL sur les mouvements ainsi 
engendrés a été étudié. 
Enfin, la dernière étape a consisté en la réalisation d’une analyse modale à partir du modèle 
développé afin d’étudier, dans le contexte de la locomotion bénéficiant du phénomène de 
résonance, comment le FTL influence les fréquences propres de la colonne vertébrale. Pour cette 
analyse les conditions limites ont été légèrement modifiées afin de mieux correspondre à des 
conditions retrouvées pendant la locomotion. De plus, des propriétés des matériaux ont été 
affectées aux vertèbres contrairement à l’étude en statique car les éléments rigides ont des 
fréquences de résonance nulles et cela aurait par conséquent faussé les résultats. Dans un premier 
temps l’influence des différents paramètres sur les fréquences propres obtenues a été évaluée à 
l’aide d’une analyse de sensibilité. Puis dans un second temps une étude plus détaillée des modes 
calculés a été réalisée pour tenter de faire le lien avec la locomotion. Pour cela deux configurations 
différentes des paramètres des matériaux des vertèbres et disques intervertébraux ont d’abord été 
définies ce qui correspond à des morphologies et anatomies différentes (Configuration 1 et 
Configuration 2). Une analyse modale a ensuite été faite pour chacune de ces deux configurations 
afin d’étudier comment les propriétés du FTL influencent les fréquences de résonance du modèle. 
Les deux configurations différentes ont permis de voir si les mêmes observations pouvaient être 
faites pour différentes morphologies et donc différents individus. 
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En premier lieu, les résultats de l'étude en statique ont montré que le modèle passif a pu être 
reproduit et que son comportement une fois le FTL incorporé était en accord avec les résultats 
obtenus lors d’études précédentes réalisés sur des modèles numériques ou ex vivo. Pour la flexion 
sagittale, une force de 50N appliquée bilatéralement sur la “lateral raphe” a entraîné une restriction 
de la translation antérieure au niveau L1 de 1,78% pour le moment maximal appliqué de 10 N.m 
et de 9,81% pour le moment minimal appliqué de 2 N.m. Pour la flexion latérale, une force de 20N 
appliquée unilatéralement sur la “lateral raphe” du côté opposé au mouvement a entraîné une 
restriction de la translation latérale au niveau L1 de 8,51% pour le moment maximal appliqué de 
10 N.m et de 37,74% pour le moment minimal appliqué de 2 N.m. 
Par la suite, une analyse de la sensibilité des paramètres du modèle pour l’analyse modale a été 
menée. Pour cela un coefficient de sensibilité qui quantifie l’influence d’un paramètre sur la 
réponse du modèle a été calculé pour chacun des paramètres du présent modèle. Les résultats ont 
montré que la masse et l’inertie des vertèbres, avec des coefficients de sensibilité relative de 0,003 
et 0 respectivement, ont une influence négligeable sur les fréquences de résonance du modèle. Le 
module de Young des vertèbres a une influence moyenne (0,08). Le module de cisaillement des 
poutres non linéaires modélisant les disques intervertébraux a également une influence moyenne 
(0,12). Enfin, le module de Young du FTL a une influence élevée (0,45). L’analyse modale pour 
la configuration 1 a montré l’existence pour le modèle développé d’une fréquence de résonance de 
1,16 Hz correspondant à un mode de torsion. Pour la configuration 2, le même mode de torsion a 
été trouvé pour une fréquence de 1,28 Hz. Pour les deux configurations, une variation du module 
de Young du FTL de 10% a suffi pour faire varier la fréquence de ce mode de torsion sur un 
intervalle de 1,4 Hz ce qui correspond à la taille de l’intervalle des fréquences de la locomotion 
allant de 1,4 à 2,8 Hz. 
Ce projet de recherche a permis le développement d’un modèle numérique par éléments finis de la 
partie lombaire de la colonne vertébrale intégrant les couches médiane et postérieure du FTL. 
L’étude réalisée est la première à évaluer l’impact du FTL sur les modes et fréquences de résonance 
de la colonne vertébrale. L’existence d’un mode de torsion proche de l’intervalle 1,4 - 2,8 Hz 
correspondant à des fréquences de pas typiques pour la marche et la course suggère que la 
locomotion bénéficiant de la résonance est tout à fait plausible. Il ressort également de ces travaux 
que le FTL a le potentiel d’être l’élément modulateur principal des fréquences de résonance de la 
colonne vertébrale et pourrait donc jouer un rôle dans cette locomotion. 
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ABSTRACT 
Over the past 25 years, the amount of research studies focusing on the spine biomechanics has 
increased. Despite all the financial support provided in this area researchers and clinicians are still 
facing major challenges and unanswered questions. The ever-increasing prevalence of Low Back 
Pain in our societies is a great example of those issues. Other back-related pathologies like 
idiopathic scoliosis remain not well understood. Biomechanical studies of human locomotion also 
show poor understanding by neglecting important aspects. The spine is often forgotten in those 
locomotion studies that only focus on the legs. Yet there is concrete evidence in favor of the spinal 
engine theory, which states that locomotion is first achieved by motion of the spine, and that legs 
are only improvements allowing a more efficient locomotion. All the aforementioned areas of 
research have in common the fact that a complete understanding of the spine biomechanics is 
needed but the actual approaches have limits that clearly do not allow for proper understanding. In 
fact, what is really lacking is a real understanding of the spine’s function as well as its surrounding 
components. One of those components that must be considered in the thoracolumbar fascia (TLF). 
This complex collagenous structure composed of several fascial and aponeurotic sheaths or layers 
located in the lumbar area of the back plays a huge role in the spine biomechanics. Hence, the 
challenge is to fully understand the function of both the spine and the TLF in order to study their 
biomechanics with the right approach. 
The objective of this research project was to determine if the influence of the TLF on the spine 
natural frequencies is significant by means of a finite-element model of the lumbar spine. 
In order to achieve this objective, the first step was to develop the finite-element model. A 
previously validated simplified finite-element model of the lumbar spine (L1-S1) was first 
reproduced and the middle and posterior layers of the TLF were then added according to the 
information found in the literature. Vertebrae were modelled as rigid discs. The intervertebral discs 
were modelled as nonlinear beams taking into account their properties and behavior as well as the 
ligaments’ and facet joints’. The middle and posterior layers of the TLF were modelled by 
individual fibers with elastic isotropic properties inserting on the back and side of the vertebrae at 
the different lumbar levels and merging laterally in the lateral raphe. Tensioning of the TLF was 
achieved by applying a lateral tensile force on the lateral raphe as seen in reality. 
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The second step consisted in a partial validation study of the developed model by means of static 
loading tests to make sure that the model was behaving consistently. Moments in the sagittal and 
frontal planes up to 10 N.m were applied on L1 while keeping the sacrum fixed. The impact of the 
TLF on the displacements at L1 was then assessed. 
In the end, a modal analysis of the lumbar spine finite-element model was run to study, in this 
locomotion context, the influence of the TLF on the spine’s natural frequencies. For this part of the 
study the boundary conditions were changed to better represent locomotion conditions and material 
properties were assigned to the rigid vertebrae because rigid bodies have null resonant frequencies 
which could have affected the results. First, a sensitivity analysis was achieved to assess the 
influence of the model’s parameters on its natural frequencies. Then a more detailed study of the 
calculated natural frequencies was made to look for a potential link with locomotion. Two different 
sets of parameters were defined for the material properties of the vertebrae and intervertebral discs 
which corresponded to two different morphological and anatomical configurations. For each of 
them a modal analysis was run. These two different sets of parameters were meant to verify if the 
same results were obtained for different morphologies which would be equivalent to different 
individuals. 
The results of the static study first showed that the passive lumbar spine model was successfully 
reproduced and that, after implementation of the TLF, its behavior was in agreement with results 
obtained from previous studies on either numerical or experimental models. For the first test of 
flexion in the sagittal plane, a 50 N tension force applied bilaterally on the lateral raphe caused a 
translation restriction of 1.78% at L1 level for a 10 N.m moment and 9.81% for a 2 N.m moment. 
For the second test of lateral flexion, a 20 N tension force applied unilaterally on the lateral raphe 
on the opposite side of the motion caused a translation restriction of 8.51% at L1 level for a 10 N.m 
moment and 37.74% for a 2 N.m moment. 
A sensitivity analysis was then achieved. Sensitivity coefficients that quantify the impact of a given 
parameter on the model response were calculated for each parameters of the model. The results 
showed that the impact of the mass and inertia of the vertebrae on the model’s natural frequencies 
is not significant with relative sensitivity coefficients of 0.003 and 0 respectively. The Young’s 
Modulus of the vertebrae has a medium impact (0.08). The shear modulus of the nonlinear beams 
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modeling the intervertebral discs has a medium impact as well (0.12). Finally, the Young’s 
Modulus of the TLF had a high impact (0.45). 
The modal analysis showed for the first morphological configuration a natural frequency of 1.16 
Hz corresponding to a torsion mode. For the second morphological configuration, the same torsion 
mode was found for a slightly different frequency: 1.28 Hz. For both configurations a 10% 
variation of the TLF Young’s Modulus was enough to produce a variation of that frequency in a 
range of equal size as that of the locomotion range of frequencies 1.4 - 2.8 Hz. 
In this research project a finite-element model of the lumbar spine including the middle and 
posterior layers of the TLF was developed. The study presented is the first to ever investigate the 
impact of the TLF on the spine’s natural frequencies. This preliminary study shows that the lumbar 
spine has a torsional resonant mode for a frequency value near the range of the locomotion 
frequencies suggesting that locomotion benefiting from the resonance phenomenon could be 
possible. Furthermore, small changes in the TLF properties can easily modulate this frequency 
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CHAPITRE 1 INTRODUCTION 
La colonne vertébrale apparaît indéniablement comme l’élément central de la structure du corps 
humain. Cette structure complexe a depuis toujours suscité l’intérêt. Les premières traces de 
travaux d’expérimentations sur la colonne vertébrale remontent au temps de l’Égypte ancienne, 
plus de 2000 ans avant JC (Naderi, Andalkar, & Benzel, 2007). Aujourd’hui encore cette structure 
concentre un grand nombre de travaux en recherche, que ce soit en biomédical ou en biomécanique. 
Le nombre d’articles en lien avec la biomécanique de la colonne vertébrale a explosé au cours des 
25 dernières années (Oxland, 2016). Cependant, malgré toutes les avancées technologiques et tous 
les travaux menés, certains points d’ombre demeurent. À ce jour, il est impossible d’affirmer que 
la biomécanique de la colonne vertébrale est totalement comprise. Les approches actuelles 
présentent donc des limites et plusieurs exemples permettent de faire ce constat. Le premier, et non 
des moindres, concerne les cas de douleurs chroniques du dos. Ceux-ci sont au cœur des 
préoccupations et pour cause, le nombre de personnes touchées semble être en constante 
augmentation (Buchbinder et al., 2018). Malgré les moyens mis à disposition pour trouver des 
solutions permettant de prévenir ces douleurs chroniques du dos, beaucoup d’incertitudes quant à 
leur étiologie, vraisemblablement multifactorielle, demeurent (Yahia, L. H., Klinger, Newman, 
Gracovetsky, et al., 2019). L’impasse dans laquelle se trouvent les chercheurs et cliniciens face à 
d’autres pathologies comme la scoliose idiopathique par exemple (Yahia, L. H., Klinger, Newman, 
Gracovetsky, et al., 2019) témoigne également de la situation actuelle. Un autre domaine présentant 
la même problématique est l’étude de la locomotion humaine. La grande majorité des études 
ignorent totalement la colonne vertébrale et se concentrent uniquement sur les jambes 
(Gracovetsky, S., 1985). Ces études considèrent toutes les jambes comme étant les éléments 
moteurs de la locomotion, la colonne vertébrale n’ayant qu’un rôle passif (Andriacchi & 
Alexander, 2000; Raibert, 1986). Or il semblerait que la colonne vertébrale joue non seulement un 
rôle dans la stabilisation et le maintien de la posture lors de la locomotion (Schilling & Carrier, 
2010; Zhao, Sumioka, Nakajima, Yu, & Pfeifer, 2014) mais qu’elle en soit également le moteur 
principal, les jambes n’étant que des éléments complémentaires la rendant plus efficace 
(Gracovetsky, S., 1985). Une autre théorie concernant la locomotion est que celle-ci pourrait 
bénéficier du phénomène de résonance (déplacement maximum pour un minimum d’énergie 
requise) afin de minimiser l’énergie nécessaire pour se déplacer. Cela a été démontré chez les 
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animaux (Ahlborn & Blake, 2002; Ahlborn, Blake, & Megill, 2006) et devrait pouvoir se vérifier 
chez l’Homme. Enfin, un élément également systématiquement oublié ou négligé dans les études 
biomécaniques de la colonne vertébrale est le Fascia Thoracolombaire (FTL). Celui-ci est une 
superposition de tissus aponévrotiques et collagéneux (cf. section 2.8.1, figure 2.13) à la structure 
complexe formant une épaisse membrane au niveau de la région lombaire dans le bas du dos 
(Willard, Vleeming, Schuenke, Danneels, & Schleip, 2012). Il joue un rôle de stabilisation et de 
transmission de force pour la colonne vertébrale (Farfan, 1975; Vleeming, A., Schuenke, Danneels, 
& Willard, 2014), présente des propriétés neurosensorielles et nociceptives (Hoheisel, Taguchi, & 
Mense, 2012; Mense & Hoheisel, 2016; Yahia, L'Hocine, Rhalmi, Newman, & Isler, 1992) et des 
propriétés mécaniques viscoélastiques avec la capacité de se rigidifier ou se relâcher (Schleip, 
Klingler, & Lehmann-Horn, 2005; Yahia, L. H., Pigeon, & DesRosiers, 1993). Ses propriétés 
nociceptives (ressenti de douleur) et les changements de ses propriétés structurelles observés chez 
des patients souffrant de maux de dos sont autant d’éléments qui suggèrent son implication dans 
les problèmes de douleurs au dos (Avila Gonzalez et al., 2018; Wilke, J., Schleip, Klingler, & 
Stecco, 2017). Néanmoins, son rôle n’est pas encore pleinement compris et il reste beaucoup à 
clarifier en ce qui concerne ses autres potentielles fonctions (Avila Gonzalez et al., 2018). Si les 
cas de pathologies du dos semblent a priori n’avoir aucun lien avec la locomotion, c’est en réalité 
tout l’inverse. Ces problèmes liés au dos ne sont souvent que les conséquences apparentes de causes 
plus profondes relevant vraisemblablement d’une perte ou d’une déficience fonctionnelle (Avila 
Gonzalez et al., 2018; Gracovetsky, S., 2005; Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 
2019), et ne pourront donc être résolus que par la restauration de cette/ces fonction(s). Par 
conséquent la compréhension de la fonction de la colonne vertébrale et ses composants (comme le 
FTL) est primordiale et si cette fonction est principalement la locomotion alors c’est de ce point de 
vue que les études concernant sa biomécanique doivent être menées. Ce contexte de locomotion 
permettra donc de mieux comprendre, traiter et anticiper les pathologies en lien avec la colonne 
vertébrale. Il en va de même pour le FTL qui doit également être systématiquement considéré dans 
ces études biomécaniques et dont les fonctions doivent être clarifiées.  
Dans ce contexte, l’objectif principal de ce projet de maîtrise est de déterminer si l’influence que 
le FTL a sur les fréquences propres de la colonne vertébrale est significative ou non, au moyen 
d’un modèle par éléments finis. Cela afin d’étudier son rôle potentiel dans la locomotion d’après 
les théories du moteur vertébral et de la locomotion bénéficiant de la résonance. Ce projet a pour 
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vocation d’initier des démarches de recherche basées sur de nouvelles approches dans le but de 
mieux comprendre la biomécanique de la colonne vertébrale grâce à une meilleure connaissance 
de ses fonctions. Le Chapitre 2 du mémoire est consacré à une revue de littérature détaillée sur la 
problématique de recherche. Les éléments présentés dans ce chapitre permettent de définir 
clairement le contexte dans lequel s’inscrit ce projet et sont nécessaires à la compréhension de la 
méthodologie développée par la suite. Dans un premier temps, le contexte actuel relatif à la 
biomécanique de la colonne vertébrale est introduit. Ensuite, la théorie du moteur vertébral est 
présentée et expliquée en détails. Les modèles numériques de colonne vertébrale actuellement 
développés et leurs limites sont ensuite décrits. Puis, des nouvelles approches permettant d’aborder 
la biomécanique sous un angle nouveau sont introduites et les tissus appelés fascias sont présentés. 
Puis, plus spécifiquement à la colonne vertébrale, le FTL est décrit en détails en termes de son 
anatomie, sa structure mais également ses fonctions. Finalement les challenges relatifs à sa 
modélisation sont évoqués. Le Chapitre 3 fait le récapitulatif des éléments importants se dégageant 
de la problématique et énonce les objectifs qui découlent de la question de recherche. Le Chapitre 
4 décrit ensuite les méthodes mises en place pour la réalisation du modèle numérique développé 
dans le cadre de ce projet. Le Chapitre 5 présente les résultats des différentes simulations réalisées 
sur le modèle numérique. Ensuite, le Chapitre 6 présente une discussion des résultats obtenus ainsi 
que des remarques concernant les limites des travaux réalisés et de l’étude et des recommandations 
pour la poursuite du projet. Finalement, le dernier chapitre présente les conclusions tirées de cette 
étude ainsi que les perspectives futures pour le domaine de la biomécanique en lien avec la colonne 
vertébrale. 
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CHAPITRE 2 REVUE DE LA LITTÉRATURE 
La présente revue de la littérature dresse un bilan de la situation générale concernant les études 
biomécaniques actuelles de la colonne vertébrale, leurs limites et les aspects qui doivent encore 
être clarifiés. L’aspect modélisation numérique ainsi que des nouvelles approches prometteuses 
sont ensuite présentés. Enfin, les nombreuses avancées et découvertes au niveau de la recherche 
sur les fascias sont introduites et les problématiques liées à leur modélisation sont abordées. 
2.1 Contexte : Biomécanique de la colonne vertébrale encore mal comprise 
2.1.1 Colonne vertébrale et maux de dos 
Au cours des dernières années un même constat a été fait de manière très récurrente dans le domaine 
médical : Le nombre de personnes touchées par des maux de dos a atteint des proportions 
inquiétantes et la situation n’est pas près de s’améliorer (Buchbinder et al., 2018). Des centaines 
voire des milliers d’articles traitant de ce sujet ont été publiés. Et pour cause, cela est devenu un 
véritable problème de santé publique. Les maux de dos font parties des principales pathologies 
observées dans nos sociétés (Ma, Chan, & Carruthers, 2014; Murray et al., 2013). Aux États-Unis 
par exemple, cela représente des millions de personnes touchées chaque année. Plus récemment 
des études ont affirmé que les maux de dos sont devenus la première cause d’incapacité pour les 
travailleurs et que ce problème global touche les populations des tous les pays, de toutes les classes 
sociales et de toutes les tranches d’âge (Clark & Horton, 2018 ; Hartvigsen et al., 2018). Tout cela 
a un coût considérable pour la société (Buchbinder et al., 2018). Aux États-Unis ces coûts 
s’élevaient à plus de 120 milliards de dollars en 2013 (Ma et al., 2014). Ces chiffres comprennent 
les indemnités de congés payés mais également les frais médicaux et le manque à gagner lié aux 
pertes de productivité. Face à une telle ampleur il est primordial de vite trouver des solutions pour 
la santé de la population et dans une bien moindre mesure pour la santé économique. 
Il est nécessaire de faire la distinction entre deux catégories lorsque l’on parle de pathologies du 
dos : les douleurs chroniques dans la région lombaire d’une part et les pathologies clairement 
identifiées d’autre part comme par exemple la scoliose (déformation de la colonne vertébrale) ou 
la sténose (diminution du canal rachidien lombaire). L’intérêt est porté ici sur la première catégorie 
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qui fait référence à des douleurs symptomatiques dans la région lombaire du dos dont la ou les 
causes ne sont pas forcément identifiées. 
Malgré tous les moyens mis en place pour la recherche dans le domaine, beaucoup de points 
d’interrogation demeurent. Une récente étude confirme qu’aujourd’hui encore pour un grand 
nombre de patients souffrant de maux de dos, il n’est pas possible d’identifier de manière précise 
la cause des douleurs (Hartvigsen et al., 2018). Certes, les douleurs aux dos peuvent souvent être 
associées à différents types d’infections ou de maladies dégénératives telles que la dégénérescence 
des disques intervertébraux ou l’ostéoarthrite par exemple mais cela n’est pas toujours très clair. 
En effet, dans beaucoup de cas l’imagerie médicale révèle la présence de ces anomalies aussi bien 
chez des patients souffrant de maux de dos que chez des patients ne présentant aucune douleur 
(McGill, 2015; Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). Se fier uniquement à 
l’imagerie en occultant les mécanismes de douleur conduit donc souvent à de mauvaises 
prescriptions et à des traitements non adaptés (McGill, 2015). Au niveau de la prévention de ces 
maux de dos le constat est le même en terme de fiabilité : les procédures actuelles mises en place 
pour cette prévention n’ont pas de réelles preuves confirmant leur efficacité (Foster et al., 2018). 
D’une part, il est difficile d’identifier les structures anatomiques, tissus ou infections qui causent 
les douleurs (Hartvigsen et al., 2018; Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019) et 
d’autre part, il est difficile d’identifier ce qui a causé l’infection, la dysfonction ou 
l’endommagement de ces structures et tissus en premier lieu. Certains cas font bien sûr exception 
comme par exemple des accidents ou chutes entraînant un traumatisme bien identifié mais ils ne 
représentent pas la majorité des cas observés. Bien souvent, les causes et facteurs peuvent être 
multiples. Des aspects tels que le manque d’activité physique, le manque de mobilité, la sédentarité 
ou le maintien de mauvaises postures au quotidien sont autant de facteurs pouvant avoir un impact 
(Gracovetsky, S., 2005; Heneweer, Vanhees, & Picavet, 2009; McGill, 2015). Des facteurs 
sociaux, psychologiques ou encore certaines prédispositions génétiques peuvent également être 
déterminants (Hartvigsen et al., 2018). Ainsi, il n’y a pas de formule ou de solution unique pour 
soigner les maux de dos. Chaque cas est différent et d’une complexité plus ou moins grande. Il est 
donc indispensable d’avoir cette vue d’ensemble et de considérer tous ces facteurs lorsqu’un 
diagnostic est fait.  
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D’un point de vue biomécanique : retrouver une bonne posture, restaurer la stabilité et la mobilité 
pour un bon fonctionnement et une mécanique normale de la colonne vertébrale avec un 
recrutement musculaire adéquat semble être fondamental (Gracovetsky, S., 2005; McGill, 2015). 
Remonter dans le temps et étudier l’évolution humaine peut également apporter des éléments de 
réponse. En ce sens, une hypothèse qui a été proposée est que le corps humain tel qu’il est 
aujourd’hui est construit pour la course de longue distance et que ces caractéristiques remontent à 
l’apparition du genre “Homo” il y a 2 millions d’années afin de permettre à l’homme chasseur de 
concurrencer les autres prédateurs carnivores dans la poursuite des proies (Lieberman & Bramble, 
2007). De ce point de vue, il est alors facile de comprendre comment nos modes de vie occidentaux 
sédentarisés, en totale contradiction avec ces caractéristiques intrinsèques dont nous sommes dotés, 
peuvent engendrer des déficiences du système musculosquelettique. La théorie du moteur vertébral 
(Gracovetsky, S., 1985) rejoint cette perspective et cette recherche d’éléments de réponse dans 
l’étude de l’évolution humaine et des vertébrés de manière plus large. 
2.1.2 Colonne vertébrale et locomotion 
La colonne vertébrale est souvent vue simplement comme la pièce maîtresse du squelette, l’élément 
central auquel toutes les structures se rattachent. Mais ce rôle structurel n’est pas sa seule fonction. 
D’après la théorie du moteur vertébral proposée par le Professeur Gracovetsky (1985) la fonction 
principale de la colonne vertébrale serait d’initier la locomotion. Peu d’études se sont intéressées à 
ce rôle de la colonne vertébrale dans la locomotion car la théorie la plus répandue et acceptée de 
manière générale est que la locomotion est rendue possible par la seule action des membres 
inférieurs (Gracovetsky, S., 1985). Allant à l’encontre de cette idée, la théorie du moteur vertébral 
affirme au contraire que la locomotion est initiée par le mouvement de la colonne vertébrale et que 
les membres inférieurs ne sont qu’un substitut permettant une locomotion plus efficace dans un 
environnement terrestre contraignant (Gracovetsky, S., 1985). D’une part des études théoriques ont 
apporté des arguments de poids en faveur de la théorie du moteur vertébral (Gibbons & Tehan, 
2001; Gracovetsky, S., 1985; Gracovetsky, S. A. & Iacono, 1987; Jung et al., 2018; White & 
Panjabi, 1990) et d’autre part cette théorie a été testée avec succès lors de travaux visant au 
développement de robots quadrupèdes (Karakasiliotis, 2013; Zhao, Nakajima, Sumioka, Yu, & 
Pfeifer, 2012; Zhao et al., 2014). En effet, le développement de robots quadrupèdes aux jambes 
fixes et dotés d’une colonne vertébrale flexible a pu montrer que la seule activation de cette dernière 
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permet leur déplacement, suggérant ainsi un rôle central de la colonne vertébral pour la locomotion 
(Zhao et al., 2012; Zhao et al., 2014). Cette colonne vertébrale flexible permet non seulement le 
déplacement du robot mais également le contrôle et le réajustement de la posture pendant la 
locomotion rendant cette dernière plus efficace (Schilling & Carrier, 2010; Zhao et al., 2014). 
Cette mise en contexte permet ainsi de souligner certains points d’interrogation qui demeurent à ce 
jour au sujet de la biomécanique de la colonne vertébrale. Connaître et comprendre tous les aspects 
de sa/ses fonction(s) sera la clé pour pouvoir modéliser et prédire son comportement et traiter les 
pathologies et dysfonctions dont elle peut faire l’objet. Par conséquent, se baser sur le fait que la 
fonction principale de la colonne vertébrale est d’initier la locomotion est un bouleversement dans 
les approches actuelles en biomécanique.  
2.2 Locomotion 
2.2.1 Théorie du moteur vertébral 
Afin de comprendre cette théorie il faut se replonger dans l’histoire et retracer le cours de 
l’évolution des êtres vivants. L’idée selon laquelle la marche est une faculté qui a été développée 
lorsque les vertébrés sont passés de la mer à la terre est fausse (Gracovetsky, S., 1985). En faisant 
une comparaison entre certaines espèces de poisson et les mammifères terrestres on retrouve 
beaucoup de similitudes relatives à la locomotion : même type de mouvements (ondulations ou 
mouvement couplé de la colonne vertébrale), gènes et séquences ADN conservés, circuits de 
motoneurones similaires (Jung et al., 2018). 
Ainsi, la locomotion présente les mêmes caractéristiques chez les vertébrés marins et terrestres, 
indépendamment de la façon dont ils se déplacent. Celle-ci était donc rendue possible grâce au 
mouvement de la colonne vertébrale bien avant l’apparition des membres qui sont une amélioration 
survenue au cours de l’évolution pour permettre aux mammifères terrestres de se déplacer plus 
efficacement dans un environnement plus complexe où l’impact du champ gravitationnel est plus 
important que dans le milieu marin (Gracovetsky, S., 1985). Les jambes sont évidemment très 
utiles pour la locomotion car elles la rendent plus efficace et sont une source importante de 
puissance mais se concentrer uniquement sur ces dernières lors de l’étude de la locomotion 
humaine en oubliant complètement le moteur primaire, la colonne vertébrale, est une grave erreur 
(Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
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Pour comprendre la façon dont la colonne vertébrale initie la locomotion il est d’abord nécessaire 
de présenter le phénomène physique de mouvement couplé. Le Docteur Lovett fut le premier à 
décrire ce phénomène lors de travaux étudiant les mouvements de la colonne vertébrale (Lovett, 
1905). Lors d’expérimentations il fit l’observation suivante : lorsqu’une tige est fléchie dans un 
plan et en même temps fléchie dans un autre plan perpendiculaire au premier, un couple axial est 
induit dans celle-ci. Selon lui une analogie peut être faite entre ce comportement des tiges flexibles 
et celui de la colonne vertébrale, pour laquelle le même phénomène peut être observé (Lovett, 
1905). Lorsque l’on étudie la marche chez l’Homme on observe un mouvement alterné de rotation 
du bassin. Pourtant, aucun muscle du tronc n’est disposé de manière à pouvoir générer ce 
mouvement de rotation. Ainsi, c’est justement ce phénomène de mouvement couplé de la colonne 
vertébrale qui permet, par l’action de muscles disposés longitudinalement le long de cette dernière, 
de générer cette rotation du bassin qui initie la locomotion (Yahia, L. H., Klinger, Newman, 
Gracovetsky, et al., 2019). La lordose (courbure de la partie lombaire de la colonne vertébrale) joue 
un rôle primordial dans ce phénomène de mouvement couplé car elle permet de convertir 
efficacement la flexion latérale de la colonne vertébrale en couple axial (Panjabi, M., Yamamoto, 
Oxland, & Crisco, 1989). On observe également un mouvement couplé de la partie cervicale de la 
colonne vertébrale qui est inverse à celui de la partie lombaire (Gibbons & Tehan, 2001; White & 
Panjabi, 1990). Cela permet de contrebalancer la rotation des épaules et ainsi de stabiliser la tête 
lors de la marche ou la course. Contrairement à certaines idées reçues les apophyses articulaires ne 
s’oppose pas à cette rotation des vertèbres mais elles y contribuent au contraire (Yahia, L. H., 
Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
Pour appuyer sa théorie du moteur vertébral le Dr Gracovetsky (1985) a étudié la façon de se 
déplacer d’individus sans membres et a filmé les tests. Selon lui, si la théorie selon laquelle la 
marche est rendue possible grâce à la seule action des jambes, alors ces individus devraient être 
incapables de marcher. Pourtant, l’expérience a montré que ces individus ont une démarche 
similaire à celle de personnes ayant des jambes et une analyse des mouvements de leur colonne 




Figure 2.1 Expérience menée par Gracovetsky (1985) pour mesurer les mouvements de la 
colonne vertébrale lors de la locomotion d’un individu sans jambes 
 
Chose encore plus surprenante, en masquant la partie inférieure de la vidéo et ne laissant ainsi 
apparaître que le tronc de la personne qui se déplace, il est impossible pour quelqu’un d’extérieur 
de deviner que celle-ci n’a pas de jambes. La conclusion de ces travaux est donc que la locomotion 
est initialement permise par le mouvement de la colonne vertébrale (Gracovetsky, S., 1985). Des 
calculs d’énergie effectués par la suite ont pu en partie confirmer cette conclusion (Gracovetsky, 
S. A. & Iacono, 1987). Les jambes ne sont qu’une amélioration qui rend la marche plus efficace et 
qui permettent la course. 
Dans le cas de la course la rotation axiale de la colonne vertébrale n’est plus générée seulement par 
les muscles du tronc mais en majeure partie par la combinaison de l’énergie du champ 
gravitationnel et de la force générée à l’impact du pied sur le sol (Gracovetsky, S., 1997). La 
poussée verticale des puissants muscles des jambes permet l’élévation du centre de gravité du 
coureur dans les airs. L’énergie générée lors de cette poussée est alors stockée en énergie potentielle 
grâce au champ gravitationnel terrestre. Au cours de la redescente vers le sol celle-ci est convertie 
en énergie cinétique. Au moment de l’impact du talon avec le sol, cette énergie cinétique est 
absorbée et convertie en une impulsion qui parcourt la jambe et remonte jusqu’à la colonne 




Figure 2.2 Transfert d'énergie lors de la course (Reproduit depuis (Gracovetsky, 1985)) 
 
Cela explique pourquoi marcher ou courir sur une surface molle (ex. sable) est fatiguant. La 
locomotion ne pouvant pas bénéficier de l’énergie générée à l’impact avec le sol (dissipée dans le 
sable), les muscles obliques et autres fléchisseurs du tronc sont sollicités pour compenser cette 
perte et permettre la rotation du bassin. Cet effort supplémentaire à chaque foulée entraîne donc 
une fatigue prématurée (Gracovetsky, S., 1997). 
Cette théorie du moteur vertébral redéfinie donc la manière dont la locomotion humaine doit être 
abordée et étudiée, bouleversant ainsi le domaine de la biomécanique de la colonne vertébrale en 
redéfinissant la fonction principale de cette dernière. Ainsi, cette théorie permet par exemple 
d’expliquer pourquoi la rotation axiale de la colonne vertébrale est permise malgré les graves 
lésions que ce mouvement, si non contrôlé, peut infliger aux disques intervertébraux (Gracovetsky, 
S., 1985; Ivancevic, 2012). La nature fait en général bien les choses et n’aurait pas pris ce risque 
inutilement s’il n’y avait rien à y gagner. Ce gros risque pour l’intégrité des disques intervertébraux 
est compensé par l’énorme avantage qu’apporte la torsion de la colonne vertébrale : la locomotion 
(Gracovetsky, S., 1985). Dans des temps plus anciens cette locomotion efficace fut la clé pour la 
survie de l’Homme (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019).  
2.2.2 Locomotion et résonance 
L’évolution et la nécessité de survie ont eu un impact sur les êtres vivants. Cela implique, entre 
autre, qu’ils doivent être capables de se déplacer à un coût énergétique minimum (Yahia, L. H., 
Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). Un élément qui pourrait permettre cette économie 
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d’énergie est la locomotion (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). La théorie 
constructale du Professeur Bejan rejoint aussi cette idée (Bejan & Marden, 2006). D’après lui, la 
locomotion peut être représentée comme un flux de masse allant d’un point A à un point B. Ainsi, 
les animaux recherchent naturellement des voies et des cadences de locomotion qui leur permettent 
de déplacer leur masse sur une distance la plus grande possible pour une quantité donnée d’énergie 
dépensée. L’usage efficace des ressources énergétiques est vital et par conséquent les animaux 
devraient naturellement évoluer vers des systèmes de locomotion qui optimisent ce ratio distance 
parcourue / coût énergétique. C’est cela que le Professeur Bejan qualifie de design constructal de 
la locomotion des animaux et de l’Homme (Bejan & Marden, 2006).  
Il existe un phénomène qui permet d’expliquer comment la locomotion peut être énergétiquement 
efficace : la résonance. 
Toute structure, d’un point de vue mécanique, est caractérisée par différentes fréquences ou modes 
propres, auxquels elle va être sensible, appelées aussi fréquences de résonance. Lorsque celle-ci 
est sollicitée périodiquement à une fréquence donnée elle se met naturellement à osciller à cette 
même fréquence. L’amplitude des oscillations peut alors être qualifiée de normale. En revanche si 
cette même structure est sollicitée à une fréquence égale à l’une de ses fréquences propres, le 
phénomène de résonance se produit. La structure absorbe alors de l’énergie et l’amplitude de ses 
oscillations devient beaucoup plus importante que pour d’autres fréquences de sollicitation. 
Lorsqu’un système entre en résonance une amplitude maximale en sortie est donc obtenue à faible 
coût énergétique. 
Dans le milieu de l’ingénierie, lors du design de systèmes ou structures, on cherche justement à 
éviter ce phénomène car des amplitudes trop grandes peuvent mener à la rupture comme en 
témoigne le célèbre exemple de l’effondrement du pont de Tacoma (Yahia, L. H., Klinger, 
Newman, Gracovetsky, et al., 2019). C’est la raison pour laquelle les structures sont dimensionnées 
de telle sorte que leurs fréquences de résonance soient bien supérieures aux fréquences auxquelles 
elles pourront être sollicitées durant leur service. 
En revanche en biologie, obtenir de grandes amplitudes avec un minimum d’énergie peut être très 
avantageux. La base de la locomotion étant l’oscillation périodique de membres (bras, jambes, 
pattes, etc.) ou d’ailes, la résonance pourrait lui être bénéfique. Il a été montré que chez les animaux 
en effet le phénomène de résonance est utilisé lors de la locomotion afin de minimiser l’énergie 
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nécessaire (Ahlborn & Blake, 2002; Ahlborn et al., 2006). Le même phénomène est constaté pour 
l’Homme. Cela permet également de stocker un maximum d’énergie élastique dans les muscles et 
tendons (Robertson & Sawicki, 2015). Ce principe d’utiliser la résonance pour une locomotion 
énergétiquement plus efficace a été utilisé avec succès pour la conception de robots (Wanders, 
Folkertsma, & Stramigioli, 2015). À l’image des études sur la locomotion humaine de manière 
générale on observe également dans le cas particulier de la résonance lors de la locomotion une 
focalisation sur les jambes seulement en oubliant d’autres éléments comme la colonne vertébrale. 
Néanmoins, si Ahlborn et al. (2002) n’étudient que la résonance des membres inférieurs ils 
concluent cependant que la résonance d’autres parties du corps comme la colonne vertébrale 
pourrait également contribuer à cette minimisation de l’énergie consommée lors de la locomotion. 
Pour appuyer cela une autre étude a montré qu’une colonne vertébrale flexible avec une rigidité 
non linéaire minimise encore plus l’énergie nécessaire pour la locomotion de quadrupèdes 
(Khoramshahi, Spröwitz, Tuleu, Ahmadabadi, & Ijspeert, 2013). Il n’y a pas de raison que cela ne 
s’applique pas également à la locomotion des bipèdes et donc de l’Homme. 
Ahlborn et al (2006) ont également montré que cette résonance lors de la locomotion peut être 
modulée de différentes façons en changeant : la distribution de masse par rapport à l’axe de rotation 
(degré de flexion des membres), l’accélération verticale (poussée verticale plus ou moins 
importante à chaque foulée) ou les constantes élastiques (rigidité des membres). Grâce à ces 
moyens d’action les animaux peuvent faire varier leurs fréquences de résonance et ainsi se déplacer 
de manière efficace à différentes vitesses. Ainsi, tous les animaux, et par conséquent l’Homme, 
maintiennent une résonance à différentes vitesses de course (Ahlborn & Blake, 2002; Ahlborn et 
al., 2006). 
Une étude, réalisée sur neuf coureurs, a analysé le coût métabolique (O2 consommé et CO2 rejeté) 
de différentes vitesses de course allant de 7 km/h à 18 km/h. Les résultats ont montré que chaque 
coureur avait une vitesse optimale pour laquelle l’effort nécessaire était minimal (Steudel-Numbers 
& Wall-Scheffler, 2009). Globalement cette vitesse optimale se situait dans la fourchette de 10,5 
km/h à 14,5 km/h selon les coureurs ce qui veut dire que, pour chacun d’entre eux, courir à cette 
vitesse demandait moins d’effort que pour des vitesses plus lentes. Ces résultats s’expliquent par 
le fait que lorsqu’une personne court sur une longue distance, celle-ci ajuste naturellement sa 
vitesse pour qu’elle corresponde à une fréquence de balancement des jambes naturelle (résonance) 
(Cavagna, Mantovani, Willems, & Musch, 1997). Courir à une vitesse plus lente nécessite alors de 
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l’énergie pour freiner cette cadence de balancement naturel des jambes. La même chose s’observe 
pour courir à une vitesse plus grande évidemment où il faut de l’énergie pour augmenter sa foulée. 
Cela montre donc bien l’importance de ce phénomène de résonance pour la course à pied. 
2.3 Les modèles actuels et leurs limites 
De nombreux travaux de recherche sont menés en biomécanique pour tenter de mieux comprendre 
le fonctionnement de la colonne vertébrale. Cela dans le but de pouvoir identifier les réelles causes 
des différentes pathologies liées au dos et ainsi de proposer des solutions de traitement efficaces.  
L’un des axes principaux de cette recherche en biomécanique est la réalisation de modèles 
numériques de la colonne vertébrale pour des applications diverses. Certains modélisent 
l’ensemble de la colonne vertébrale pour étudier son comportement lors de différentes situations 
comme le soulèvement de charges ou dans le cas de vibrations transmises au corps (Arjmand & 
Shirazi-Adl, 2005; Bazrgari, Shirazi-Adl, & Kasra, 2008). D’autres travaux visent à réaliser des 
modèles partiels de la colonne vertébrale pour des études plus spécifiques et locales de celle-ci. 
Dans le cas particulier de l’étude des pathologies du dos la majorité d’entre eux sont des modèles 
de la partie lombaire (Ayturk & Puttlitz, 2011; Dreischarf et al., 2014; Rohlmann, Burra, Zander, 
& Bergmann, 2007; Zander, Rohlmann, & Bergmann, 2009). Ces derniers sont utilisés pour des 
applications diverses. Cela peut aller de la simple étude du comportement biomécanique d’une 
colonne saine à des études visant à déterminer l’impact de différents facteurs comme les maladies, 
la dégénérescence ou bien le vieillissement sur cette dernière et de la même façon l’impact 
d’instruments ou implants. Un autre axe également étudié est la prévention des blessures. Pour cela 
les études visent à déterminer les cas de chargement critiques pouvant engendrer des lésions. Enfin 
ces modèles peuvent également aider au design et au développement de nouveaux appareils, 
implants ou prothèses. 
Malheureusement ces modèles se heurtent à une réalité qui est que peu de données in vivo existent 
pour permettre de rigoureusement valider ces modèles. La plupart modélisent des cas de 
chargements statiques et sont validés par comparaison avec des études faites sur spécimens 
cadavériques (Wilke, H. J., Claes, Schmitt, & Wolf, 1994). On peut alors questionner la validité de 
tels modèles pour des applications en biomécanique du vivant. Dans une étude récente dressant un 
bilan sur les avancées de recherche sur la colonne vertébrale depuis 25 ans ce problème a été 
souligné (Oxland, 2016). Certes de gros progrès ont été fait au niveau de l’anatomie et de la 
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compréhension des fonctions de la colonne vertébrale, cela en grande partie dû au développement 
des techniques d’imagerie et de mesure permettant d’avoir plus de données quantitatives et de 
détails sur les différents éléments qui constituent la colonne vertébrale. En revanche, la validation 
des modèles numériques reste un gros challenge et ce principalement à cause du manque de 
données pour permettre leur validation. Un autre point souligné est que la plupart des modèles sont 
statiques et ne sont donc valides que pour des cas particuliers. Un exemple donné traitant de cet 
aspect est celui des chargements suiveurs appliqués dans les modèles numériques de colonne 
vertébrale. Le chargement suiveur est une technique qui a été introduite par Patwardhan et al. 
(1999). Elle permet de reproduire la compression physiologique de la colonne vertébrale en 
appliquant un effort tangent à la courbure de celle-ci sur toute sa longueur de façon à ce que chaque 
segment soit soumis à de la compression pure (Patwardhan, Havey, Meade, Lee, & Dunlap, 1999). 
Ce type de chargement n’est valide que pour une position neutre de la colonne mais pas pour toutes 
les différentes postures et mouvements (Oxland, 2016). Sachant cela, tout modèle qui applique un 
tel chargement pour une étude de flexion de la colonne par exemple ne peut pas être valide. Le fait 
que différents modèles arrivent à des résultats similaires montre d’ailleurs que leur validation est 
incomplète (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
Nous nous retrouvons donc avec de nombreux modèles partiellement voire non validés pour des 
vraies conditions in vivo, qui n’aboutissent à aucune translation vers le domaine médical et donc 
aucun bénéfice pour les patients. D’une part, on se rend compte que les modèles trop simples ne 
permettent pas de reproduire le comportement in vivo de la colonne vertébrale. En effet, la simple 
anatomie et les lois mécaniques de base ne peuvent pas à elles seules permettre une étude 
biomécanique assez approfondie pour pouvoir expliquer l’origine de pathologies d’une structure 
aussi complexe que la colonne vertébrale. Cette problématique relève de plusieurs aspects 
interdisciplinaires et des éléments négligés jusqu’à présent doivent être considérés comme les 
interactions biologiques, les fascias ou encore le système nerveux central pour le contrôle des 
muscles. Mais d’autre part, lorsqu’on souhaite augmenter la complexité des modèles de nouvelles 
problématiques se présentent. Le contrôle des muscles est par exemple l’un des principaux 
challenges lorsqu’on souhaite réaliser un modèle actif qui prend en compte l’action de ces derniers 
pour assurer le maintien d’une position ou pour effectuer un mouvement. 
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2.4 Redondance musculaire 
En effet, une problématique soulevée depuis très longtemps en biomécanique est que l’Homme est 
a priori doté de plus de muscles que nécessaire pour contrôler et mettre en mouvement ses différents 
degrés de liberté. La réalisation de tâches telles qu’un mouvement ou le maintien d’une posture par 
exemple peut donc se faire via, potentiellement, une infinité de combinaisons de recrutements 
musculaires. On parle alors de redondance, problématique introduite par le neurologiste Nikolai 
Bernstein dès les années 50 (Whiting, 1983).  
La question qui se pose alors est de savoir comment fait le cerveau pour contrôler les muscles et 
choisir lesquels actionner pour une tâche donnée. Avec la perspective de réaliser des modèles 
numériques actifs la réponse à cette question est primordiale. D’un point de vue mathématique la 
redondance revient à essayer de résoudre un problème pour lequel il existe une infinité de solutions 
(Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). Pour tenter de répondre à cette 
question les chercheurs en biomécanique ont rapidement fait l’hypothèse qu’il devait exister un 
unique principe, applicable en tout temps et pour chaque situation (Gerald, 2000). L’optimisation 
mathématique a alors été proposée pour permettre d’expliquer comment le cerveau contrôle les 
muscles. L’hypothèse était que ce dernier devait contrôler l’activation des muscles de manière à 
minimiser certains paramètres physiologiques tels que la force à exercer par un muscle, les 
contraintes subies ou bien l’énergie dépensée. Expérimentalement cela est réalisé en appliquant ce 
qui est appelé la méthode de la dynamique inverse. Celle-ci consiste à appliquer des perturbations 
à un système (force ou mouvement imposé) et à remonter aux forces nécessaires au maintien de la 
stabilité de celui-ci grâce aux équations de dynamiques des solides. Le système d’équations alors 
obtenu est donc résolu grâce à des méthodes d’optimisation afin d’obtenir la meilleure solution 
parmi l’infinité de solutions possibles. Malheureusement ces méthodes se heurtent à un problème. 
En effet, il arrive que la solution calculée mathématiquement implique des forces musculaires 
négatives c’est-à-dire des muscles qui poussent. Pour remédier à cela certains ont tout simplement 
contourné le problème de façon peu rigoureuse en ajoutant des artéfacts mathématiques pour faire 
en sorte d’obtenir des forces positives (Gracovetsky, S., 2008). C’est l’intention de réaliser un 
mouvement qui engendre l’activation, via le CNS, du ou des groupe(s) de muscles nécessaires pour 
effectuer celui-ci et non l’inverse. Par conséquent, ces méthodes d’optimisation basées sur la 
dynamique inverse sont une violation de ce principe de causalité selon lequel le cerveau fonctionne. 
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Ces échecs permettent de faire plusieurs conclusions. Premièrement, il paraît clair que ces 
méthodes d’optimisation basées simplement sur de la mécanique et des lois physiques sont trop 
réductrices pour tenter de modéliser le fonctionnement du cerveau. De plus les fonctions ou critères 
à minimiser sont choisis de façon totalement arbitraire et injustifiée (Gracovetsky, S., 2005). La 
bonne approche est de se tourner vers les neurosciences qui étudient le contrôle moteur et le 
système nerveux central. Seule la compréhension du fonctionnement de ce dernier aboutira à des 
réponses précises afin de comprendre comment les muscles sont contrôlés. 
Les études réalisées sur le système neuromusculaire ont mené au développement de théories 
comme celle du point d’équilibre (Feldman, 1986) qui encore à ce jour est une référence et est la 
base sur laquelle de nouvelles théories plus affinées sont développées (Yahia, L. H., Klinger, 
Newman, Gracovetsky, et al., 2019). D’après cette théorie les motoneurones fonctionnent comme 
des seuils qui sont ajustés en fonction d’informations proprioceptives reçues. Ces seuils 
déterminent à partir de quelle position dans l’espace les muscles s’actionnent. C’est-à-dire que 
l’activation des muscles dépend simplement de la différence entre la position du corps dans 
l’espace à l’instant t par rapport à une position “normale” de repos. Elle dépend également de la 
vitesse à laquelle cette différence évolue. La notion de synergie musculaire est également 
importante. Cela signifie qu’une seule commande neuronale permet l’activation simultanée de 
plusieurs muscles pour la réalisation d’une tâche. Ces synergies seraient des propriétés émergentes 
du système neuromusculaire et résulteraient de réponses de ce dernier à des changements de 
paramètres de contrôle selon des conditions environnementales spécifiques (Yahia, L. H., Klinger, 
Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
Appliquer des théories aussi complexes à la modélisation pour le contrôle des muscles n’a pas 
encore été réalisé. Cependant les méthodes d’optimisation ont été améliorées et arrivent à donner 
des résultats plus cohérents. Une méthode d’optimisation améliorée considérant le centre 
instantané de rotation des articulations comme une contrainte supplémentaire permet d’estimer de 
manière précise les forces des muscles et de réaction au niveau des articulations (Li, Pierce, & 
Herndon, 2006). L’ajout de contraintes sur la stabilité en plus des fonctions à minimiser améliore 
également les résultats en comparaison avec des méthodes d’optimisation classiques 
(Hajihosseinali, Arjmand, Shirazi-Adl, Farahmand, & Ghiasi, 2014). 
17 
Dans une toute autre mesure, il peut être intéressant de se demander si la problématique de 
redondance n’est pas simplement la conséquence d’une restriction des études à des cas simples sur 
des parties anatomiques isolées (Gerald, 2000). Si on étudie une tâche très restrictive impliquant le 
mouvement d’une seule articulation isolée, il est certain qu’il y a plus de muscles impliqués dans 
l’articulation en question que le minimum nécessaire à la mise en mouvement du seul degré de 
liberté étudié. Cela pour la simple raison que beaucoup de muscles sont multi-articulaires et qu’un 
mouvement implique toujours différentes chaînes musculaires et parties du corps (ex. la flexion du 
coude pour lever un poids implique le serrage de la main, le maintien du poignet, de l’épaule et du 
tronc impliquant ainsi des muscles de l’avant-bras tout comme des muscles du dos). Par conséquent 
une telle restriction dans l’étude d’un mouvement est au départ une mauvaise approche qui ne peut 
aboutir qu’à une problématique de redondance. Prenant l’exemple de l’ensemble tête-cou-bras et 
comparant le nombre total de degrés de liberté avec le nombre total de muscles impliqués dans ces 
parties du corps, Gerald (2000) souligne que le problème de redondance ne se pose pas et propose 
même que nous disposons d’à peine assez de muscles par rapport à tous nos degrés de liberté 
(environ 66 degrés de liberté et à peine le double de muscles, dépendamment de comment ceux-ci 
sont délimités). 
Quoiqu’il en soit, la redondance telle que définie jusqu’à présent par les biomécaniciens est 
nécessaire. Le corps humain est intrinsèquement une structure instable. Par conséquent nous 
sommes en perpétuelle oscillation d’une posture à une autre (aussi infime la différence soit elle), 
pilotée par le système nerveux central qui switch d’une configuration de muscles à une autre 
(Gracovetsky, S., 2005). La redondance permet donc au système nerveux central d’adapter et 
d’optimiser l’utilisation des muscles pour une tâche donnée en fonction de contraintes internes 
d’une part : critères physiologiques comme les contraintes maximales supportables par les 
différents tissus par exemple (Gerald, 2000; Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 
2019), impossibilité de charger continuellement les fibres de collagène dû à leurs propriétés 
viscoélastiques (Gracovetsky, S., 2008). Et externes d’autre part : stabilité, conditions et contraintes 
provenant de l’environnement. 
Étudier le système nerveux central est sans aucun doute l’une des clés pour la réalisation de 
modèles actifs précis et également pour percer le mystère de certaines pathologies encore 
incomprises à ce jour. La nécessité d’une collaboration entre spécialistes du système 
neuromusculaire et leur savoir d’un côté et mathématiciens et programmeurs de l’autre pour 
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pouvoir implémenter des algorithmes complexes de contrôle dans les modèles semble évidente. 
Avec les récentes avancées et le développement des algorithmes de “Deep Learning” les 
possibilités sont infinies et nous pourrions assister dans les prochaines années à des progrès qui 
étaient jusqu’à lors inimaginables. 
2.5 Tenségrité 
2.5.1 Définition et origines 
Dans la démarche de réfléchir à de nouvelles approches en biomécanique il est intéressant d’étudier 
le concept de tenségrité.  
Ce terme décrit des structures précontraintes composées d’éléments rigides soumis à de la 
compression pure maintenus dans un réseau d’éléments sollicités uniquement en traction (Levin, 
Stephen M., 2011; Wroldsen, 2007). Dans les cas les plus communs les éléments rigides en 
compression sont des poutres et le réseau maintenant la tension et la stabilité est composé 
d'élastiques ou de câbles (figure 2.3). Il est cependant intéressant de noter que les éléments rigides 
ne sont pas indispensables et qu’une structure en tenségrité peut également être réalisée seulement 
à partir de ressorts ayant différentes rigidités (figure 2.4). 
 




Figure 2.4 Structure en tenségrité avec ressorts (Reilly & Ingber, 2018) 
Il semblerait que ce type de structures ait été découvert de manière indépendante dans différentes 
régions du monde au cours du 20ème siècle et ce n’est que récemment que des éléments concrets 
indiquant la véritable origine de celles-ci ont pu être présentés (Wroldsen, 2007).  
La première structure de ce genre date d’entre les années 1919 et 1921 et est l’œuvre de l’artiste 
constructiviste letton, Karl Ioganson (Wroldsen, 2007). Sa structure formée de trois morceaux de 
bois interconnectés par neuf câbles attira l’œil (voir figure). A l'époque du régime soviétique et de 
relations mondiales tendues ses travaux ne bénéficièrent pas d’un grand rayonnement et la 
communauté artistique et scientifique n'eut donc pas connaissance de ces derniers (Wroldsen, 
2007). Ce n’est que bien plus tard dans les années cinquante que ces structures furent redécouvertes 
et que le terme tenségrité fut inventé. En effet, on doit l’invention de ce terme et la popularisation 
de ces structures au Professeur Richard Buckminster Fuller et à son élève architecte à l’époque, 
Kenneth Snelson (Snelson, K., 1996). Dès 1927, Fuller a réalisé des structures composées de corps 
rigides en compression stabilisés dans un réseau de cordes en tension et c’est de lui que vient le 
terme tenségrité, en anglais « tensegrity » qui combine les termes « tension » et « integrity » 
(Wroldsen, 2007). Mais c'est bien Snelson, en 1948, qui inventa (ou réinventa en l'occurrence) la 
tenségrité telle qu’elle est définie au sens le plus restreint aujourd'hui à savoir une structure 
composée d'éléments rigides discontinus, maintenus dans un réseau continu d'éléments de tension 
(Snelson, K., 1996; Snelson, K. D., 1965). C'est-à-dire que ne sont considérées comme structures 
en tenségrité seulement celles où les éléments rigides ne sont pas en contact les uns par rapport aux 
autres (figure 2.5). Les structures qu'avait proposé Fuller par exemple étaient composées pour 
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certaines d'éléments rigides reliés entre eux et ne remplissent donc pas les critères d'une structure 
en tenségrité à proprement parler (figure 2.6).  
 
Figure 2.5 La première structure en tenségrité conçue par Snelson en 1948 baptisée « X-Piece » 
 
 
Figure 2.6 Exemple de structure proposée par Fuller. Tirée de son brevet (Fuller, 1962) 
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Cependant une définition plus large a également été proposée et dans ce cas les travaux de Fuller 
et d'autres précurseurs peuvent être considérés comme de la tenségrité, mais d'une classe différente 
(Wroldsen, 2007). 
La définition proposée est la suivante (Skelton, Adhikari, Pinaud, Waileung, & Helton, 2001): « 
Une structure en tenségrité de classe k est une structure avec au maximum k éléments rigides 
connectés à chaque nœud. » 
D’après cette définition les structures de Snelson peuvent donc être qualifiées de tenségrité de 
classe 1 tandis que celles de Fuller sont de classe 2 ou plus. Lors d’une conférence tenue à 
l’université McGill, Montréal (Canada) le vendredi 15 mars 2019 le Docteur Stephen Levin, 
créateur du terme biotenségrité (cf. section 2.5), a affirmé catégoriquement que cette classification 
de la tenségrité est absurde. D’après lui, toute structure ne vérifiant pas les conditions de 
discontinuité des éléments en compression ne peut pas être qualifiée de structure en tenségrité. 
Au vu de ces différentes définitions et opinions divergentes il peut s’avérer compliqué de discerner 
le “vrai” du “faux” en matière de tenségrité. Quoiqu’il en soit, ces structures ont révolutionné la 
façon d'aborder la conception dans de nombreux domaines et ont permis d’étendre le champ des 
possibilités. 
2.5.2 Propriétés et applications 
Du fait de leurs propriétés mécaniques très intéressantes les structures en tenségrité offrent de 
nombreux avantages. 
Premièrement, leur intégrité structurelle est indépendante de la gravité à la différence d’une tour 
de briques par exemple qui deviendrait instable et finirait par se démanteler en l’absence de champ 
gravitationnel (Ingber, Donald E, 1993). Cela est rendu possible grâce à la pré-tension. C’est-à-
dire que les éléments élastiques sont en constante tension et les éléments rigides en constante 
compression. L’augmentation de cette pré-tension entraîne une augmentation de la rigidité (Skelton 
et al., 2001). Cette propriété importante et paramétrable des structures en tenségrité leur permet 
d’être à la fois légères et solides et d’être structurellement efficaces (Wroldsen, 2007). Ainsi, 
lorsque soumise à des efforts extérieurs, l’ensemble des éléments se reconfigurent et l’intégrité 
structurelle de cette dernière est conservée, étant dans un nouvel état d’équilibre. Une fois l’effort 
retiré la structure retrouve sa configuration initiale (Ingber, Donald E, 1993). On peut également 
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mentionner le fait que ces structures sont facilement démontables et que leur transport est ainsi 
facilité grâce à leur faible encombrement (Wroldsen, 2007). Enfin, un autre avantage est que ces 
structures sont facilement contrôlables. Cela peut être réalisé en jouant sur la longueur ou la rigidité 
des éléments en tension ou des éléments en compression (Skelton et al., 2001). Ce contrôle est 
réalisable à un très faible coût énergétique car en modifiant un ou plusieurs paramètres de la 
structure, celle-ci passe d’un état d’équilibre à un autre. Aucune énergie n’est donc nécessaire au 
maintien de la nouvelle configuration ce qui contraste radicalement avec le contrôle de structures 
classiques (Skelton et al., 2001). 
Les applications sont diverses et la tenségrité est très largement utilisée en architecture, domaine 
qui l’a vu naître (figure 2.7). Scientifiquement, de nombreuses applications ont également vu le 
jour au cours des dernières années, offrant de nouvelles perspectives intéressantes dans de 
nombreux domaines. Dans l’aérospatial la NASA s’intéresse de près à ces structures et de 
nombreux projets de robots d’explorations planétaires ont ainsi vus le jour. En effet, pour une telle 
application la tenségrité offre plusieurs avantages : Elle permet d’avoir des éléments légers ce qui 
offre donc un très bon rapport résistance/poids. En cas de choc les efforts seront répartis à travers 
tous les éléments de la structure. De plus, un minimum d’énergie est nécessaire pour déplacer la 
structure offrant ainsi une autonomie accrue. Et enfin il y a la possibilité de concevoir des structures 
compactables ce qui est intéressant pour leur transport. Toutes ces propriétés sont donc idéales pour 
une interaction dans un environnement incertain (exploration planétaire) et pour des coûts réduits 
drastiquement en comparaison avec les engins roulants traditionnels (Caluwaerts et al., 2014). 
Toujours dans l’aérospatial, différents types d’antennes et satellites ont été conçus en utilisant la 
tenségrité afin d’obtenir des structures légères et déployables (Wroldsen, 2007). 
Comme autres exemples on peut également citer des applications pour des structures sous-marines 




Figure 2.7 Dôme géodésique de la biosphère de Montréal, œuvre de Fuller 
(https://fr.wikipedia.org/wiki/Biosph%C3%A8re_(Montr%C3%A9al))  
2.5.3 Tenségrité en biologie 
En étudiant la nature il a pu être mis en évidence que le modèle de tenségrité se retrouve dans 
beaucoup de structures et organismes. De nombreux travaux ont déjà validé cette hypothèse pour 
différentes structures biologiques. Le docteur Donald Ingber en est le précurseur. C’est en 1975, 
alors étudiant en premier cycle à l’université de Yale, qu’il fut introduit pour la première fois au 
principe de tenségrité. Lors d’un cours de design tridimensionnel son professeur apporta une 
structure en tenségrité qui l’intrigua particulièrement. Quand il vit comment se comportait 
mécaniquement cette structure il fit immédiatement le rapprochement avec la façon dont se 
comportent les cellules. Il tira alors la conclusion que celles-ci devaient sûrement utiliser une 
architecture en tenségrité pour leur organisation (Ingber, Donald E, 1993). Plus tard, ses travaux 
ont donc permis de faire le lien entre structure du cytosquelette des cellules et une structure en 
tenségrité. Les propriétés des trois principaux constituants du cytosquelette des cellules 
(microfilaments d’actine, micro-tubes de tubuline et filaments intermédiaires) semblent 
correspondre à celles des éléments d’une structure en tenségrité. Ce principe semble être le seul 
permettant d’expliquer comment les éléments du cytosquelette bougent les uns par rapport aux 
autres et comment la structure dans son ensemble se déforme (Ingber, Donald E, 1993). Une étude 
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plus approfondie sur le comportement mécanique du cytosquelette des cellules a montré qu’il y a 
effectivement une cohérence avec le modèle de tenségrité (Wang, N. et al., 2001). Cette 
combinaison d’éléments résistant à la compression et de fibres de collagène ou d’élastine résistant 
à la tension, cohérent avec le modèle de tenségrité, a été observé lors d’investigation des structures 
sous cutanées (Guimberteau et al., 2005). Il a également été montré que la nanostructure des toiles 
d’araignée est en tenségrité (Skelton et al., 2001). Sachant que c’est le matériau naturel le plus 
résistant cela a de quoi éveiller un grand intérêt. Plus récemment le Dr Ingber montrait que non 
seulement il existe individuellement une tenségrité à différentes échelles (cellules, tissus, organes) 
mais qu’il existe également une tenségrité qui assure la cohérence et la stabilité entre ces différents 
niveaux et échelles organisant ainsi un assemblage hiérarchique, de la molécule jusqu’au tissu 
(Reilly & Ingber, 2018).  
L’existence de ce principe de tenségrité pour différentes structures biologiques et à différentes 
échelles amène à se demander si cette tenségrité est également présente à l’échelle du corps humain 
dans son ensemble. D’après la théorie du moteur vertébral (Gracovetsky, S., 1985) les mammifères 
terrestres sont soumis à la même loi afin d’assurer leur survie : ils doivent se déplacer d’un point 
A à un point B en consommant un minimum d’énergie avec la contrainte d’un champ gravitationnel 
constant tout en s’assurant que leurs différentes structures anatomiques seront soumises à un 
minimum de contraintes. Par conséquent l’anatomie apparaît comme la solution pour répondre à 
ces contraintes. Celle-ci doit faire face à deux problèmes : d’une part, la contraction des muscles 
consomme de l’énergie et d’autre part les contraintes de cisaillement doivent être évitées car très 
peu supportées par les matériaux biologiques. La solution est apportée par les fibres de collagène. 
Ces dernières permettent à la fois une transmission des forces à un coût énergétique minimum et, 
combinées à la structure osseuse, une répartition des efforts grâce à la tenségrité. D’après ce 
principe de tenségrité le cisaillement est ainsi évité en étant décomposé en forces de compression 
supportées par les os et en forces de traction supportées par les fibres de collagène. Même si la 
structure dans sa globalité subit des chargements complexes engendrant des contraintes multiaxes, 
ses composants ne subissent pas de contraintes de cisaillement grâce à la tenségrité. 
De plus, il a été montré pour différents tissus qu’il existe une tension résiduelle dans ces derniers 
(Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019) ce qui est similaire à la pré-tension 
d’une structure en tenségrité. Tous ces éléments, ajoutés à ceux déjà présentés dans les paragraphes 
précédents semblent indiquer que la tenségrité pourrait bien être le modèle sur lequel est basée 
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l’anatomie, permettant ainsi une optimisation des dépenses énergétiques afin de faire face et 
répondre aux différentes problématiques qui se sont posées au cours de l’évolution. 
2.6 Biotenségrité et approche holistique : deux principes convergents 
2.6.1 Biotenségrité 
Le terme biotenségrité qui définit ce principe de tenségrité appliqué à la biologie fut introduit par 
le Docteur Stephen Levin, un chirurgien orthopédique qui lui aussi défend cette hypothèse mais à 
l’échelle plus grande du corps tout entier qu’il décrit comme étant une organisation hiérarchique 
de structures en tenségrité (Levin, Stephen M., 2015). D’après lui ce modèle est donc également 
valable pour différentes parties du corps comme les épaules (Levin, Stephen M, 1997) ou la 
colonne vertébrale (Levin, Stephen M., 2011). Concernant la colonne vertébrale, il a appuyé sa 
théorie avec les modèles en tenségrité proposés par Tom Flemmons (figure 2.8). De tels modèles 
permettent de défier et remettre en cause les théories dites classiques mais une validation, ou du 
moins l’apport de preuves, reste encore nécessaire pour que ces hypothèses soient acceptées. 
Jusqu’à présent, de telles études n’ont pas encore été menées. 
 
 
Figure 2.8 Modèles de colonne vertébrale en tenségrité proposés par Tom Flemmons (modifié 
depuis http://intensiondesigns.ca/models/) 
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Il est possible de trouver des similarités entre le modèle de colonne vertébrale en tenségrité ci-
dessus composé de tétraèdres (figure 2.8) et la partie thoracique de la colonne vertébrale dont les 
vertèbres peuvent être assimilées à des tétraèdres et dont les apophyses pourraient permettre une 
suspension en tenségrité partielle (apophyse épineuse de la vertèbre supérieure (point a) située en 
dessous des apophyses transverses de la vertèbre inférieure (points b et c) permettant une 
suspension). En revanche cela n’est pas le cas pour les vertèbres lombaires dont les apophyses 
articulaires permettent de supporter et transférer des charges rendant donc impossible toute 
suspension (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Lucia, & Schleip, 2019). 
De la même manière, une tenségrité pour l’ensemble du corps impliquerait qu’il n’y ait ni contact 
ni transfert de charge entre les os au niveau des articulations ce qui paraît difficile à envisager. 
Lors de cette même conférence tenue à l’université McGill à Montréal, le Dr Levin affirmait que 
le principal obstacle à l’acceptation de cette théorie réside dans la tentative infructueuse de 
visualiser et conceptualiser de manière concrète ce principe de biotenségrité qui dans le cas du 
corps humain est bien plus complexe que des simples bâtons maintenus dans un réseau d’élastiques. 
Si les avis divergent quant à l’applicabilité de la tenségrité dans sa définition la plus stricte au corps 
humain, la biotenségrité qui dans un sens plus large définit l’existence d’un réseau complexe et 
global maintenant une tension à travers tout le corps humain semble presque faire l’unanimité. 
Ce réseau global composé des muscles, tendons et ligaments tous interconnectés par des tissus 
conjonctifs appelés fascias est formé de sous-ensembles appelés chaînes myofasciales (Myers, 
2014). 
2.6.2  Approche holistique 
À l’image des synergies musculaires évoquées précédemment ces chaînes myofasciales et cette 
biotenségrité rejoignent la théorie de l’approche dite holistique : l’ensemble est plus grand que la 
somme de ses composantes. Une manière commune d’étudier le mouvement humain est d’avoir, à 
l’inverse, une approche dite réductionniste. C’est-à-dire en faire une décomposition en 
mouvements simples et isolés. Or cette approche ne permet pas de comprendre toute la complexité 
du corps humain et les interactions dynamiques entre ses différentes structures. Essayer de 
décomposer un mouvement global comme la marche ou la course par exemple avec une approche 
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réductionniste a pour conséquence d’en négliger la complexité et donc d’en limiter la 
compréhension.  
Une approche holistique qui considère l’ensemble plutôt que ses composants séparés semble donc 
mieux appropriée pour étudier le mouvement humain (Dischiavi, Wright, Hegedus, & Bleakley, 
2018). En ce sens, les propriétés d’un système donné ne peuvent pas être déterminées seulement 
par ses constituants mais c’est plutôt la complexité du système dans son ensemble qui détermine 
comment agit chacune de ses composantes. Le mouvement peut donc être expliqué par le concept 
de synergie musculaire selon lequel les groupes musculaires agissent au sein d’une chaîne 
musculaire et non pas de manière isolée en connectant simplement un os à un autre. L’existence de 
ces longues chaînes myofasciales parcourant l’ensemble du système musculosquelettique a pu être 
confirmée grâce à de récentes études. En effet, dans une revue qui a comparé les travaux de Tom 
Myers (2014) sur le sujet avec des études expérimentales, l’existence de cinq de ces chaînes 
myofasciales a pu être démontrée avec des preuves plus ou moins concrètes (Wilke, J., Krause, 
Vogt, & Banzer, 2016).  
On retrouve par exemple au niveau du dos la “back functional line” (figure 2.9) que l’on pourrait 
traduire par “ligne fonctionnelle dorsale”. Celle-ci présente un intérêt tout particulier pour les 
cliniciens traitant les maux de dos. Elle comprend une connexion myofasciale et une transmission 
de forces entre les muscles grands dorsaux et grands fessiers via le fascia thoracolombaire (Wilke, 
J. et al., 2016). L’existence de cette dernière a été confirmée par des études sur cadavres (Vleeming, 
Andry, Pool-Goudzwaard, Stoeckart, van Wingerden, & Snijders, 1995) et sur patients (Carvalhais 
et al., 2013). 
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Figure 2.9 Dessin donnant un aperçu de la chaîne myofasciale appelée « Back functional line » 
(Myers, 2014) 
 
Implémenter une approche holistique de manière systématique permettra d’améliorer la 
compréhension du système neuromusculaire et d’encourager l’innovation en matière de 
traitements, menant à de meilleurs résultats cliniques pour de nombreuses pathologies (Dischiavi 
et al., 2018). Il n’est pas surprenant que cette approche globale se montre également pertinente à 
plus petite échelle. En considérant la bio-complexité par une approche holistique il est plus facile 
de comprendre et expliquer la mécano-biologie des cellules (Ingber, D. E., 2003). 
Elle rejoint en fait la théorie des systèmes ouverts à dynamique non linéaire et la thermodynamique 
hors équilibre qui considère les organismes vivants comme des systèmes complexes auto-organisés 
sur plusieurs niveaux hiérarchiques ou échelles. Ces derniers présentent des propriétés 
imprévisibles et non observables à l’échelle des constituants mêmes mais seulement en considérant 
le système dans sa globalité (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Lucia, et al., 2019). Ces propriétés 
dites émergentes permettent une auto-organisation à la fois spatiale et temporelle et ainsi une 
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adaptation face à des changements dans l’environnement. Un bon exemple est celui du cerveau qui 
crée sans cesse de nouvelles connexions entre neurones (auto-organisation spatiale, structurelle) et 
adapte sa structure au cours du temps (auto-organisation temporelle) en fonction de stimulations et 
d’informations provenant de l’environnement extérieur (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Lucia, et 
al., 2019). Cette notion de globalité se retrouve donc dans toutes ces approches évoquées 
(biotenségrité, holisme, systèmes complexes) et semble, par conséquent, être l’élément clé qui 
permettra des avancées dans de nombreux domaines et une meilleure compréhension du vivant. 
Pour ce qui nous concerne ici à savoir le système musculosquelettique et la biomécanique humaine, 
le réseau global de tissus conjonctifs appelés fascias apparaît comme le dénominateur commun. 
2.7 Fascia 
2.7.1 Définition et biologie 
Le terme fascia est de plus en plus utilisé et ce parfois de manière imprécise ce qui a rendu sa 
définition ambiguë (Adstrum, Hedley, Schleip, Stecco, & Yucesoy, 2017). Le développement de 
la recherche à ce sujet au cours des dernières années a vu l’apparition d’un conflit entre d’un côté 
ceux qui utilisent le terme fascia pour définir un élément anatomique dissectible étant une 
agrégation de tissu conjonctif pouvant se présenter sous forme de feuillet ou gaine (Anderson, 
2012) et de l’autre ceux qui l’utilisent dans un sens plus large comme désignant un vaste réseau 
tensionnel qui s’étend à travers l’ensemble du corps et ayant différentes architectures et fonctions 
(Kumka & Bonar, 2012; Schleip & Muller, 2013; Stecco et al., 2011).  
Dans le but de clarifier sa définition, la société de recherche sur le fascia (Fascia Research Society) 
a mis en place un comité, composé de spécialistes dans le domaine, chargé de répondre à cette 
problématique (Adstrum et al., 2017). C’est ainsi que le comité de nomenclature du fascia (Fascia 
Nomenclature Committee) a été créé. Ce dernier a proposé deux définitions distinctes qui satisfont 
à la fois le besoin d’un terme permettant de distinguer des éléments anatomiques particuliers et 
également cette vision plus globale, ou holistique, du fascia comme un réseau complexe 
multidirectionnel qui s’étend à travers tout le corps. 
La première définit le terme “fascia” comme étant “une feuille, gaine ou toute autre type 
d’agrégation de tissu conjonctif dissectible se trouvant sous la peau et permettant d’attacher, 
compartimenter et séparer les muscles et autres organes internes” (Adstrum et al., 2017). 
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La seconde définit le terme “système fascial” comme étant “un réseau continu tridimensionnel qui 
s’étend à travers tout le corps, composé de l’ensemble des tissus conjonctifs mous, fibreux et 
collagéneux. Ce réseau incorpore des éléments tels que les tissus adipeux, adventices et gaines 
neurovasculaires, aponévroses, fascias superficiels et profonds, épinèvres, capsules articulaires, 
ligaments, membranes, méninges, expansions myofasciales, périostes, tendons, fascias viscéraux 
ainsi que tous les tissus conjonctifs intramusculaires et intermusculaires. Le système fascial 
interpénètre et enveloppe tous les organes, muscles, os et fibre nerveuses dotant ainsi le corps d’une 
structure fonctionnelle et fournissant un environnement qui permet aux différents systèmes 
d’opérer en harmonie” (Adstrum et al., 2017). 
Les tissus conjonctifs sont extrêmement complexes et le but ici n’est pas d’en faire une présentation 
détaillée. De manière simplifiée ces tissus présentent trois principaux éléments constitutifs : des 
cellules (fibroblastes, fibrocytes, adipocytes, etc.), des fibres conjonctives (collagène, élastine) et 
une substance fondamentale (Stéphan, 2006). La combinaison des fibres conjonctives et de la 
substance fondamentale forme ce qu’on appelle la matrice extracellulaire (Stéphan, 2006). 
La proportion et le type des fibres conjonctives sont différentes d’un type de tissu à l’autre. Ainsi, 
une proportion plus importante de fibres engendre des tissus conjonctifs dits denses (ligaments, 
tendons, fascias profonds, etc.) tandis qu’une proportion moins importante engendre des tissus 
conjonctifs dits lâches (fascias superficiels, tissus aréolaires, etc.) (Stéphan, 2006). Il est également 
intéressant de noter que la densité et l’architecture des fibres dépendent principalement des 
sollicitations que le tissu a subies et sont le résultat d’une adaptation à ces sollicitations au fil du 
temps (Schleip & Muller, 2013). Dans des tissus fortement sollicités en traction (tendons 
ligaments) on retrouve une forte densité de fibres qui sont alignées de manière unidirectionnelle 
tandis que dans des tissus comme les fascias superficiels par exemple on retrouve un arrangement 
plus aléatoire et multidirectionnel des fibres et une densité plus faible (Schleip & Muller, 2013). 
Parmi les différentes cellules présentes dans les tissus conjonctifs une attention particulière doit 
être portée sur les fibroblastes. Non seulement ils synthétisent la matrice extracellulaire (Stéphan, 
2006) mais ils ont également pour rôle la sécrétion d’acide hyaluronique (Stecco et al., 2011). Cette 
caractéristique est particulièrement intéressante car elle met en évidence le rôle de lubrifiant des 
fascias. En effet, l’acide hyaluronique étant présent dans cette matrice extracellulaire entre les 
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différentes couches fasciales, il facilite leur glissement les unes par rapport aux autres (Stecco et 
al., 2011). À une échelle plus grande cela implique donc un rôle des fascias dans la mobilité et 
l’amplitude du mouvement articulaire. Cette mobilité n’est ainsi pas déterminée par la capacité des 
muscles à s’allonger mais plutôt par la capacité des tissus à glisser les uns par rapport aux autres 
(Xie, 2017). 
2.7.2  Recherche, récentes découvertes et innovation 
Différentes pratiques traditionnelles et autres médecines alternatives qui existent depuis des 
milliers d’années telles que l’acupuncture ou le yoga sont en fait basées sur le système fascial et 
agissent directement sur celui-ci (Benjamin, 2009; Finando & Finando, 2011). Il a en effet été 
montré qu’il existe une corrélation entre les points et méridiens d’acupuncture et l’anatomie du 
système fascial (Langevin & Yandow, 2002). Que ce soit par la tension directement appliquée sur 
les fascias via des postures et étirements lors de la pratique du yoga ou bien par la stimulation 
générée par l’application des aiguilles d’acupuncture, ces techniques agissent toutes deux sur les 
fibroblastes présents au sein de ces tissus via le phénomène de mécano-transduction. Ce 
phénomène engendre une modification de la matrice extracellulaire et une régulation de la tension 
au sein de cette dernière via, entre autre, le remodelage des fibroblastes (Findley, 2009; Langevin, 
Bouffard, et al., 2011; Stéphan, 2006). De manière simplifiée et sans entrer dans les détails des 
événements biochimiques complexes et autres phénomènes de régulation engendrés par la 
stimulation des cellules et récepteurs des tissus conjonctifs, le remodelage de leur matrice 
extracellulaire permet un relâchement de cette certaines tensions et restrictions locales au sein du 
système fascial, restaurant ainsi sa fonctionnalité (Finando & Finando, 2011; Gracovetsky, S., 
2018). 
Si de nombreuses pratiques considèrent donc les fascias, consciemment ou non, depuis tant 
d’années c’était loin d’être le cas pour les scientifiques et cliniciens qui ont longtemps négligé ces 
derniers (Driscoll, 2018). Aujourd’hui, l’importance des fascias et leur considération au même titre 
que toute autre structure ou élément du système musculosquelettique ne fait plus aucun doute. Leur 
rôle n’ayant pas encore été totalement défini, de nombreux travaux de recherche se sont concentrés 
sur leur étude spécifique ce qui a donné lieu à d’importantes découvertes aussi bien au niveau de 
leur anatomie que de leurs différentes fonctions (Avila Gonzalez et al., 2018). 
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Le Professeur L’Hocine Yahia et ses collègues Dr Nicholas Newman et Dr Pascal Pigeon furent 
parmi les premiers à entreprendre de tels travaux dédiés spécifiquement à l’étude des fascias 
(Yahia, L. H. et al., 1993; Yahia, L'Hocine et al., 1992).  Le Docteur Robert Schleip, inspiré par 
ces travaux novateurs et les nouvelles perspectives qu’ils offraient, a par la suite apporté sa 
contribution. Sa recherche est entièrement dédiée à l’étude des fascias dont il enseigne l’anatomie 
à l’université d’ULM en Allemagne. Grâce à son laboratoire (Fascia Research Group) il a fortement 
contribué à la recherche sur les fascias au cours des dernières années. Il est le co-créateur et 
organisateur de la première édition du Congrès de Recherche sur les Fascias (Fascia Research 
Congress) et a ainsi participé à créer cette dynamique et une réelle communauté de recherche sur 
les fascias qui ne cesse de prendre de l’ampleur. L’existence de cellules telocytes dans le fascia a 
récemment été démontrée (Dawidowicz, Matysiak, Szotek, & Maksymowicz, 2016) ainsi que celle 
d’un système de petits canaux interpénétrant les fascias baptisés chaînes primo vasculaires (Soh, 
Kang, & Harrison, 2011). Ces chaînes étaient connues depuis les années 60 mais étaient peu 
décrites à cause des limitations de la technologie à l’époque. Elles ont été redécouvertes grâce aux 
nouvelles méthodes d’imagerie et semblent jouer un rôle important dans le transport des cellules 
migrantes à travers la matrice extracellulaire des fascias (Avila Gonzalez et al., 2018). Le système 
fascial est également doté d’un nombre important de récepteurs de types différents et de 
terminaisons nerveuses (Wilke, J. et al., 2017; Yahia, L'Hocine et al., 1992). Cette sensorialité du 
système fascial lui permet de jouer un rôle dans la proprioception, l’intéroception et la nociception 
(Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
La proprioception est la capacité à ressentir la position relative de nos membres et autres parties du 
corps dans l’espace pour le maintien de posture, de l’équilibre ou lors de mouvements (Van Der 
Wal, 2012). 
L’intéroception est une caractéristique relevant du subconscient. Celle-ci permet que le cerveau 
soit informé de l’état physiologique du corps, grâce à un signal émis par les terminaisons nerveuses 
libres à ce dernier (Schleip & Jäger, 2012). 
La nociception est la capacité à ressentir la douleur, par la stimulation de nocicepteurs. Ce dernier 
point sera abordé plus en détails dans la partie suivante traitant plus particulièrement du fascia 
thoracolombaire et de son lien potentiel avec les maux de dos. 
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Enfin, lors de tests mécaniques ex vivo effectués sur des échantillons de fascias thoracolombaires 
provenant de cadavres, des contractions spontanées des tissus ont été observées (Yahia, L. H. et 
al., 1993). L’hypothèse alors émise pour expliquer cela était l’existence de cellules ayant des 
propriétés contractiles dans les fascias. Cette découverte a poussé le Dr Schleip à mener des 
recherches plus approfondies pour tenter d’apporter des éléments de réponse. Après avoir effectué 
une étude histologique d’échantillons de fascias provenant de différentes parties du corps, 
l’existence de cellules myofibroblastes dans les fascias fut démontré (Schleip et al., 2005). 
L’existence de ces cellules ayant des propriétés contractiles dans les fascias a ainsi confirmé 
l’hypothèse de Yahia et al. (1993). 
Ces nombreuses découvertes sur les propriétés des fascias jusqu’à lors inconnues ont par exemple 
permis dans certains domaines de faire le lien entre certaines pathologies ou blessures et des 
dysfonctions des fascias (Avila Gonzalez et al., 2018). Cela a poussé de nombreux scientifiques et 
cliniciens à faire des fascias les éléments centraux autour desquels construire des stratégies 
thérapeutiques. Ainsi, des travaux visant par exemple à étudier les effets thérapeutiques de 
différentes méthodes de manipulation ou d’étirement des fascias ont été conduit par plusieurs 
groupes (Avila Gonzalez et al., 2018).  
La méthode du “cupping” importée depuis la Chine et très populaire depuis quelques années est un 
bon exemple des bénéfices que peut apporter la manipulation des fascias. Cette méthode consiste 
à placer des verres sur la peau et à faire le vide à l’intérieur. Appliqué pendant quelques minutes 
cela est supposé agir sur les flux d’énergie et avoir différents bienfaits pour des cas allant de simples 
douleurs chroniques à des problèmes respiratoires, gastro entériques ou encore pour la circulation 
sanguine (Tham, Lee, & Lu, 2006). Cette méthode peut aussi être utilisée pour agir sur les tissus 
mous, dont les fascias, et est très appréciée de certains praticiens notamment dans le sport (figures 
2.10 et 2.11). La décompression générée par l’application des verres sous vide permet de tirer sur 
les différentes couches sous cutanées et fasciales créant ainsi de l’espace et favorisant l’irrigation 
des tissus et leur lubrification (Rozenfeld & Kalichman, 2016; Xie, 2017). Cela permet également 
d’activer le système immunitaire et de stimuler certains mécanorécepteurs ce qui conduit à une 
diminution des douleurs (Rozenfeld & Kalichman, 2016). Le physiothérapeute et spécialiste en 
performance sportive Christopher Da Prato, actuellement professeur à la faculté de médecine de 
l’université de Californie à San Francisco, a mis au point une technique pour les athlètes qui utilise 
la méthode de cupping classique combinée à des mouvements effectués en même temps que 
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l’application des verres sous vide. Cette technique qu’il a baptisée “décompression myofasciale” 
(“Myofascial decompression” ou “MFD” en anglais) s’est montrée très efficace et a permis aux 
athlètes de gagner en mobilité et de mieux performer. Le professeur Da Prato a d’ailleurs été le 
premier à documenter in vivo cet effet de décompression des couches fasciales que la méthode de 
cupping permet (figure 2.12). 
 
Figure 2.10 Michael Phelps, nageur américain, fit découvrir au grand public le « cupping » 
lorsqu’il fut aperçu avec ces marques rouges sur le corps au Jeux Olympiques de Rio en 2016 
(www.menshealth.com) 
 
Figure 2.11 Utilisation du « cupping » en physiothérapie (www.cuptherapy.com) 
35 
 
Figure 2.12 Image IRM montrant l’effet de la méthode de « cupping » sur les tissus sous-cutanés 
et couches fasciales (DaPrato, 2019) 
2.8 Fascia thoraco lombaire  
Pour revenir au cas particulier de la colonne vertébrale et s’intéresser aux pathologies et maux de 
dos il semble pertinent de considérer la “back functional line” évoquée plus tôt dans la partie 
concernant les chaînes myofasciales. Le fascia thoracolombaire est en l’élément central et la 
connaissance approfondie de son anatomie et de ses fonctions, détaillées ci-après, a permis 
l’émergence de nouvelles théories et hypothèses dans la recherche sur la biomécanique de la 
colonne vertébrale et sur les maux de dos. 
2.8.1 Anatomie 
Le fascia thoracolombaire (ou aponévrose lombaire moyenne) est une superposition de tissu 
aponévrotique et de plans fasciaux qui forme une membrane se situant au niveau de la partie 
postérieure de l’abdomen, dans la région lombaire. Il forme une enveloppe autour des muscles para 
spinaux et est l’élément où s’insèrent de nombreux muscles du tronc (Willard et al., 2012). Il est 
composé de trois “couches” ou faisceaux (Bogduk, 2005; Willard et al., 2012): une couche 
antérieure relativement fine qui recouvre la partie antérieure des muscles carrés des lombes 
(quadratus lumborum) et s’insère sur la partie antérieure des apophyses transverses lombaires. Une 
couche médiale qui recouvre la partie postérieure des muscles carrés des lombes (quadratus 
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lumborum), s’insère sur la pointe des apophyses transverses lombaires et, latéralement, fusionnent 
avec l’aponévrose des muscles abdominaux transverses. Enfin, une couche postérieure qui 
recouvre les autres muscles du dos et fusionne avec l’aponévrose des grands dorsaux (Latissimus 
dorsi). Cette couche postérieure est composée d’un feuillet superficiel et d’un feuillet profond. La 
figure 2.13 permet de mieux visualiser ce qui vient d’être décrit. 
 
 
Figure 2.13 Schéma montrant les différentes couches du FTL, représentées en bleu, en vue de 
coupe transverse. Le cercle noir correspond à la « lateral raphe » 
(https://akrostudio.com/estructuras-a-tener-en-cuenta-fascia-toracolumbar/) 
 
Si tout le monde est d’accord sur l’existence de ces trois couches, certains considèrent la couche 
antérieure comme un tissu à part (fascia transversalis)  proposant ainsi un modèle du FTL à deux 
couches : médiale et postérieure (Willard et al., 2012). Ces trois faisceaux du FTL se rejoignent et 
fusionnent au niveau de ce qui est appelé en anglais “the lateral raphe” (figure 2.13). C’est 
également à ce niveau que s’insèrent les muscles abdominaux transverses (Bogduk, 2005; Willard 
et al., 2012). On comprend ainsi le mécanisme par lequel la pression intra abdominale et la 
contraction des muscles abdominaux induit une mise en tension du FTL, grâce à leur insertion 
commune dans cette “lateral raphe” dont le rôle est donc des plus importants. Il est à noter que 
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seule la couche postérieure du FTL est impliquée dans la “back functional line” (Vleeming, Andry 
et al., 1995). 
2.8.2  Fonctions et potentielle implication dans les maux de dos 
Le FTL était décrit depuis les années 1860 dans la première édition du livre Gray’s anatomy mais 
aucun rôle particulier ne lui avait été attribué (Yahia, L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 
2019). C’est dans les années 70 que son rôle de transmission de force fut pour la première fois 
proposé (Farfan, 1975). Le docteur Harry Farfan remarqua que les muscles érecteurs du rachis 
étaient trop petits pour pouvoir transmettre la force des puissants muscles fléchisseurs de la hanche 
(fessiers et ischio-jambiers) et donc que ce rôle devait être assuré par le FTL. Cette théorie novatrice 
ne fut pas bien accueillie par les spécialistes du domaine à l’époque car elle remettait en cause leurs 
idées (Gracovetsky, S., 2008). Farfan fut ensuite rejoint par le docteur Serge Gracovetsky et 
ensemble ils apportèrent des preuves justifiant cette théorie. Ils ont pu démontrer grâce à un modèle 
mathématique de la colonne vertébrale et de sa musculature environnante que des éléments reliant 
les crêtes iliaques aux apophyses épineuses lombaires étaient nécessaires pour que les forces 
calculées par le modèle soit cohérentes (Gracovetsky, S., Farfan, & Lamy, 1977). Or cela 
correspond justement aux insertions du feuillet profond de la couche postérieure du FTL (Bogduk, 
2005). Gracovetsky a alors décidé de s’intéresser au FTL de plus près. Il a ainsi étudié deux 
phénomènes qui confirment ce rôle de transmission de force du FTL : Premièrement, la pression 
intra abdominale, transmise au FTL par les muscles abdominaux transverses, met en tension celui-
ci ce qui génère une force qui tend à rapprocher les apophyses épineuses lombaires les unes des 
autres. Cette force axiale générée permet d’augmenter l’efficacité des muscles paraspinaux jusqu’à 
30% (Hukins, Aspden, & Hickey, 1990). Deuxièmement, lors de la flexion avant du tronc un 
phénomène de relaxation des muscles dorsaux est observé. Au-delà d’un certain angle ces muscles 
n’agissent plus et seuls les muscles fléchisseurs des hanches maintiennent le tronc grâce au FTL 
qui transmet leur force. Ces deux phénomènes confirment donc le rôle mécanique clé du FTL dans 
le fonctionnement de la colonne vertébrale et particulièrement dans le mouvement de flexion avant 
(Gracovetsky, S., 2008). Ce rôle de transmission de force du FTL contribue très probablement au 
maintien de la stabilité de la colonne vertébrale (Vleeming, A. et al., 2014). 
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Par la suite beaucoup ont suivi cette voie et la recherche sur le FTL s’est alors développée. Les 
travaux effectués par différents groupes ont non seulement permis de confirmer ce rôle mécanique 
du FTL mais nous ont également appris bien plus sur ses autres potentielles fonctions. Une étude 
sur l’innervation du FTL, la première du genre, a montré l’existence de différents types de 
mécanorécepteurs, appuyant ainsi l’hypothèse du rôle neurosensoriel du FTL dans la biomécanique 
de la colonne vertébrale (Yahia, L'Hocine et al., 1992). 
Depuis plusieurs années le possible lien de cause à effet entre troubles ou dysfonctions du FTL et 
douleurs chroniques du dos a suscité beaucoup d’intérêt. En effet, des modifications dans les 
propriétés mécaniques du FTL ont été observées chez des patients souffrants de maux de dos (Avila 
Gonzalez et al., 2018). Comme évoqué précédemment pour les fascias en général (cf. chap. 2.7) la 
présence de nocicepteurs a également été démontrée pour le FTL (Hoheisel et al., 2012; Mense & 
Hoheisel, 2016). Tout laisse donc à penser que des contraintes mécaniques excessive sur le FTL 
ou des micros blessures au niveau de ce dernier pourraient déclencher des signaux nociceptifs et 
ainsi causer les douleurs au dos dont tant de patients souffrent (Panjabi, M. M., 2006; Schleip, 
Vleeming, Lehmann-Horn, & Klingler, 2007). Wilke et al (2017) ont fait le point sur ce que l’on 
sait actuellement sur le sujet. Si les résultats des différentes études semblent confirmer ce rôle du 
FTL pour les maux de dos, davantage d’études sont nécessaires pour en comprendre précisément 
les mécanismes (Wilke, J. et al., 2017). 
Le FTL est donc l’élément fondamental de la colonne vertébrale d’un point de vue biomécanique. 
Comme cela a été souligné il est impliqué dans de nombreuses chaînes musculaires et ce dans tous 
les plans : il relie à la fois les membres inférieurs au tronc et aux membres supérieurs via la « back 
functional line » et également les parties antérieures et postérieure du tronc. Il permet d’optimiser 
l’action de certains muscles et même de décupler leur force en faisant office de bras de levier. Son 
rôle est donc primordial et il doit être pris en compte dans toute étude biomécanique de la colonne 
qui se veut rigoureuse et correcte. 
2.9 Modélisation du FTL 
2.9.1 FTL absent des modèles numériques 
Une discussion initiée par le Professeur Yahia en 2012 sur le site Research Gate (Plateforme en 
ligne mettant en relation des chercheurs et membres de la communauté scientifique du monde 
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entier) ayant pour objet l’oubli systématique du FTL dans les modèles numériques de colonne 
vertébrale avait pour la première fois incité plusieurs spécialistes du domaine à se pencher sur cette 
problématique. Ce constat dressé en 2012 par le Professeur Yahia est toujours d’actualité 
aujourd’hui. Même si beaucoup d’études s’intéressent au FTL, il est encore systématiquement 
oublié dans les modèles numériques d’études impliquant la colonne vertébrale (Driscoll, 2018). 
Lorsque que cette problématique avait été présentée, les spécialistes du domaine soulignaient tous 
l’importance du FTL dans la biomécanique de la colonne vertébrale et étaient d’accord sur le fait 
que sa considération est indispensable. Selon ces derniers, l’absence du FTL dans la plupart des 
modèles numériques de colonne vertébrale s’explique assez aisément. D’une part l’extrême 
complexité de ce tissu est l’obstacle principal à son incorporation dans les modèles et d’autre part 
le fait que ses fonctions ne soient pas encore tout à fait comprises est également un facteur (Yahia, 
L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). De plus, modéliser le FTL et ses propriétés 
particulières nécessite la prise en compte de ses interactions avec son environnement (système 
ouvert). Or les approches actuelles de modélisation ne considèrent, pour la plupart, que des 
systèmes fermés ce qui pose donc problème pour modéliser le FTL (Yahia, L. H., Klinger, 
Newman, Gracovetsky, et al., 2019). 
L’intérêt pour le FTL ne date pas d’aujourd’hui certes mais ce n’est que récemment qu’une 
communauté importante de chercheurs dédiés à son étude s’est mise en place et que de réelles 
avancées ont pu être faites. Par conséquent l’inertie souvent observée en recherche pourrait 
également expliquer le fait que peu de modèles incorporant le FTL aient pour l’instant été réalisés. 
Il ne fait aucun doute que cela va changer dans les années à venir. 
2.9.2 Les rares modèles existants 
Certains se sont quand même aventuré dans cette voie peu explorée de la modélisation du FTL. 
Choi et Kim (2017) ont étudié l’effet de la mise en tension du FTL sur la stabilité de la partie 
lombaire de la colonne vertébrale lors de mouvements dans le plan sagittal. Leur modèle comprend 
la partie L4 à S1 de la colonne vertébrale et la couche postérieure du FTL donc l’action a été 
modélisée par des forces appliquées au niveau des apophyses épineuses dans le sens de ses fibres 
(figure 2.14). La conclusion de leurs travaux était que l’effet d’anti-flexion du FTL observé avec 
leur modèle indique le rôle stabilisateur de ce dernier pour la colonne vertébrale. 
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L’équipe du Professeur Mark Driscoll au département de Génie mécanique à l’université McGill 
(Musculoskeletal Biomechanics Research Lab) se concentre elle plus précisément sur le rôle de la 
pression intra-abdominale dans la biomécanique et la stabilité de la colonne vertébrale. Dans ce 
but ils ont réalisé, entre autres, un modèle numérique en 2D étudiant la transmission de cette PIA 
vers la colonne via le FTL. Ce modèle, réalisé dans le plan transverse, modélise les couches 
médianes et postérieures du FTL (figure 2.15). 
Plus récemment, un modèle numérique de toute la partie lombaire de la colonne vertébrale (L1 - 
L5) incorporant les couches médianes et postérieures du FTL a été réalisé (Malujda et al., 2019). 
Celui-ci simule la mise en tension du FTL résultant de la pression hydrostatique engendrée par la 
contraction des muscles paraspinaux (figure 2.16). Grâce à ce modèle, le rôle important de cette 
pression hydrostatique pour la stabilité de la colonne vertébrale a pu être démontré. 
 
Figure 2.14 Modèle numérique L4-S1 incluant une partie de la couche postérieure du FTL (Choi 
& Kim, 2017) 
 
Figure 2.15 Modélisation en 2D de l’effet de la PIA sur le FTL (réalisé par Khaled El-Monajjed 
du laboratoire Musculoskeletal Biomechanics Research Lab, université McGill, Montréal) 
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Figure 2.16 Modèle numérique reproduisant l’effet de la pression hydrostatique appliquée par les 
muscles paraspinaux sur le FTL et transmise à la colonne vertébrale par ce dernier (Malujda et 
al., 2019) 
2.10 Propriétés mécaniques des fascias 
Pour modéliser une structure il est indispensable de savoir quel modèle mécanique est le plus 
adapté et quelles sont les propriétés matériaux à appliquer. Dans le but de modéliser le FTL il est 
donc nécessaire dans un premier temps de déterminer ses propriétés mécaniques. 
2.10.1 Les différents modèles utilisés 
Si le FTL a été très peu modélisé jusqu’à présent de nombreux travaux ont modélisé d’autres 
fascias, profonds ou superficiels, dans le cadre d’études biomécaniques ou alors pour tenter de 
reproduire le comportement mécanique du tissu seul. On peut citer par exemple des études 
modélisant le fascia plantaire (Cho, Lee, & Ahn, 2016; Natali, Forestiero, Carniel, Pavan, & Dal 
Zovo, 2010), le fascia lata (Latorre, Pena, & Montans, 2017; Pancheri, Eng, Lieberman, Biewener, 
& Dorfmann, 2014; Ruiz-Alejos, Pena, Perez, & Pena, 2016), le fascia crural (Pavan, Pachera, 
Forestiero, & Natali, 2017) ou encore le fascia transverse de l’abdomen (Pavan et al., 2019). Le 
point commun de toutes ces études est qu’elles attribuent au fascia des propriétés hyper-élastiques. 
Or d’autres études ont montré que les fascias ont un comportement viscoélastique (Wang, H. Q., 
Wei, Wu, & Luo, 2009; Yahia, L. H. et al., 1993). 
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2.10.1.1  Modèles hyper-élastiques 
Les études modélisant le fascia avec des modèles hyper-élastiques font l’hypothèse que celui-ci 
peut être considéré comme un tissu composite formé d’une matrice non collagéneuse au 
comportement isotrope renforcée dans une ou plusieurs direction(s) préférentielle(s) par des fibres 
de collagène qui apportent une caractéristique anisotrope selon leur orientation. Ce type de modèles 
a été développé principalement pour des tissus tels que les artères (Holzapfel, Gasser, & Ogden, 
2000). 
2.10.1.2 Modèles viscoélastiques 
De nombreux travaux ont étudié le comportement viscoélastique de tissus collagéneux tels que les 
ligaments ou les tendons (Cohen, Hooley, & McCrum, 1976; Yahia, L. H., Audet, & Drouin, 1991; 
Yahia, L. H. & Drouin, 1990) quelques exemples parmi d’autres). 
Le modèle viscoélastique quasi-linéaire (QLV en anglais), qui suppose que le comportement 
mécanique des tissus collagéneux peut être décomposé en une partie hyper-élastique non-linéaire 
(indépendante du temps) et une partie linéaire dépendante du temps, a longtemps été utilisé et 
largement accepté comme le modèle de référence (Troyer, Shetye, & Puttlitz, 2012). Cependant, 
de récentes études ont montré les limites de ce modèle qui ne prend pas en compte certains 
comportements non-linéaires complexes observés lors d’études sur ligaments ou tendons 
(Ambrosetti-Giudici, Gedet, Ferguson, Chegini, & Burger, 2010; Duenwald, Vanderby, & Lakes, 
2009; Thornton, Oliynyk, Frank, & Shrive, 1997; Troyer et al., 2012). Ainsi un nouveau modèle 
viscoélastique purement non-linéaire a été proposé (Troyer et al., 2012) afin de mieux reproduire 
le comportement mécanique in vivo de ces tissus. 
2.10.2 “Fitting” 
Dépendamment de l’objectif final, la définition du modèle mécanique d’un tissu implique souvent 
la réalisation de tests mécaniques sur échantillons d’une part puis le développement d’un modèle 
mathématique ou numérique correspondant d’autre part.  
Un modèle théorique exprimant la contrainte en fonction de la déformation et du temps (cas 
viscoélastique) ou bien les déformations sous forme d’une fonction d’énergie de déformation (cas 
hyper-élastique) est utilisé comme point de départ. Ce modèle contient différents coefficients, 
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modules ou constantes à définir. Des algorithmes de “fitting” sont ensuite utilisés pour calculer les 
valeurs de ces coefficients qui permettent une reproduction la plus fidèle possible des courbes 
obtenues lors des différents tests mécaniques réalisés sur le tissu. Le modèle ainsi obtenu peut être 
par la suite implémenté dans un programme utilisant la méthode par éléments finis par exemple 
pour simuler le comportement du tissu en question dans un modèle plus grand (modélisation d’un 
ligament au sein d’une articulation par exemple). Malheureusement de telles études n’ont pas 
encore été menées pour le FTL. Des tests mécaniques (relaxation, hystérésis et fluage) ont bien été 
effectués sur des échantillons de FTL provenant de cadavres afin d’en étudier les propriétés 
viscoélastiques (Yahia, L. H. et al., 1993). Mais à ce jour cette étude est la seule du genre et aucun 
modèle numérique n’a été développé afin de tenter une reproduction de ces résultats. 
2.10.3 Méthodes de mesure in vivo 
Les méthodes de “fitting” montrent de bons résultats et l’utilisation de telles méthodes pourrait être 
envisagée pour tenter de définir un modèle qui reproduise le comportement mécanique du FTL. 
Néanmoins ces méthodes se basent pour la plupart sur des mesures obtenues lors de tests 
mécaniques ex vivo. Dans un souci de validation des modèles numériques dans lesquels seront 
implémentées ces propriétés mécaniques, le manque de données in vivo est donc problématique 
(cf. chap. 2.3). Pour cela le développement de techniques non invasives permettant d’effectuer des 
mesures sur patients est primordial. 
Pour mesurer les propriétés des tissus conjonctifs in vivo l'ultrason est la technique privilégiée et 
différentes techniques d’ultrason ont été adaptées spécialement pour une utilisation sur les fascias 
(Avila Gonzalez et al., 2018). Des mesures ultrason ont été réalisées sur le FTL pour en étudier les 
caractéristiques morphologiques et observer leur altération chez des patients souffrant de maux de 
dos (De Coninck, Hambly, Dickinson, & Passfield, 2018; Langevin, Fox, et al., 2011). De telles 
études ont pu démontrer une augmentation de l’épaisseur du FTL chez ces patients ainsi qu’une 
diminution du cisaillement c’est-à-dire une perte de mobilité des couches fasciales dans le plan de 
cisaillement. Cette technologie a également été utilisée pour étudier l’impact de manipulations sur 
la morphologie du FTL et pour observer le déplacement des tissus (Engell, Triano, Fox, Langevin, 
& Konofagou, 2016). L’ultrason a l’avantage d’être une méthode peu coûteuse en comparaison à 
d’autres techniques d’imagerie et les ondes émises ne sont pas dangereuses (Avila Gonzalez et al., 
2018). De plus, elle produit des images dynamiques ce qui permet une observation des différentes 
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structures et de leur mouvement en temps réel (Avila Gonzalez et al., 2018). Bien souvent un 
compromis doit être fait entre profondeur de pénétration des ondes et résolution de l’image. 
L’observation de structures profondes a donc longtemps été faite au détriment de la résolution. 
Grâce à de nouvelles technologies offrant une meilleure résolution il est aujourd’hui possible 
d’obtenir des images détaillées des couches fasciales (Avila Gonzalez et al., 2018). L’ultrason a 
donc fortement contribué aux récentes avancées de la recherche sur les fascias grâce à de récents 
développements qui ont permis la visualisation dynamique de la structure et ses différentes couches 
in vivo. Malheureusement cette technologie permet simplement d’évaluer qualitativement les 
propriétés mécaniques des fascias (Avila Gonzalez et al., 2018). Seule la rigidité du tissu peut être 
mesurée permettant d’observer des changements de cette propriété d’un cas ou d’un patient à un 
autre. Davantage de travaux sont donc nécessaires pour pouvoir obtenir plus de données 
quantitatives sur les propriétés des fascias, relatives notamment à leur viscoélasticité, afin de 
pouvoir développer des modèles numériques. 
Une alternative moins coûteuse et plus facile à mettre en œuvre est la mesure des propriétés des 
tissus par indentation. Cette technique consiste à enfoncer un indenteur dans un matériau et à 
mesurer la profondeur de pénétration en fonction de la force normale appliquée afin d’obtenir des 
propriétés mécaniques du matériau telles que l’élasticité ou la rigidité (Pailler-Mattei, Bec, & 
Zahouani, 2008). Des appareils utilisant cette technique ont été développés pour mesurer les 
propriétés mécaniques des tissus mous (tendons, muscles) et leur portabilité et fiabilité en font des 
outils très prometteurs pour des applications cliniques (Avila Gonzalez et al., 2018). L’un de ces 
outils, le MyotonPRO, est particulièrement intéressant car il propose entre autre une option 
additionnelle permettant d’évaluer les propriétés viscoélastiques des tissus grâce à des indentations 
répétées qui donnent des mesures prenant compte du temps (Wilke, J., Vogt, Pfarr, & Banzer, 
2018). Néanmoins la fiabilité de cette fonction doit être davantage examinée (Peipsi et al., 2012). 
Toutes ces technologies et outils sont donc très prometteurs et ont déjà largement contribué à 
l’étude des effets de certaines pathologies en permettant de mesurer et observer des changements 
dans les propriétés des tissus, notamment des fascias. Cependant ils ne permettent pas encore des 
mesures précises permettant le développement de modèles pour incorporer ces propriétés 
viscoélastiques des fascias dans des simulations. 
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2.10.4 Les modèles existants sont-ils adaptés ? 
D’après les observations et sachant que les fascias sont composés principalement de fibres de 
collagène il paraît tout à fait cohérent de considérer des modèles viscoélastiques non-linéaires 
similaires à ceux développés pour les tendons et ligaments pour définir les propriétés mécaniques 
des fascias. Appliquer la même méthodologie en effectuant des tests mécaniques comme ceux 
réalisés par Yahia et al. (1993) puis en utilisant des méthodes de “fitting” pour trouver un modèle 
et des coefficients permettant de reproduire le comportement observé lors de ces tests pourrait donc 
être envisageable. Cependant, certaines découvertes poussent à la réflexion : 
Comme cela a déjà été évoqué (cf. chap. 2.7), lors de leurs travaux visant à étudier les propriétés 
viscoélastiques du FTL, Yahia et al (1993) ont fait une découverte surprenante : une contraction 
spontanée du tissu était observée lorsque celui-ci était soumis à une élongation constante durant 
des tests de relaxation. Cela se traduisait par une augmentation de la force nécessaire au maintien 
de cette élongation et ce phénomène s’amplifiait même avec l’augmentation du nombre de 
répétitions de ces tests (Yahia, L. H. et al., 1993). Suite à cette découverte des travaux ont pu 
confirmer l’existence de myofibroblastes (cellules contractiles) dans les fascias (Schleip et al., 
2005). 
Le Docteur Jean-Claude Guimberteau a pu documenter des images saisissantes des structures sous 
cutanées prises lors d’opérations par endoscopie (Guimberteau, Bakhach, Panconi, & Rouzaud, 
2007; Guimberteau et al., 2005). Ces images sont les premières du genre où il est possible de voir 
l’architecture des fibres de collagène du fascia superficiel in vivo. Ces dernières ont pu montrer 
qu’une reconfiguration de la structure des fibres de collagène s’opère lorsque le tissu est soumis à 
des déformations. Cette observation rejoint donc la théorie des systèmes complexes et des 
propriétés émergentes d’auto-organisation des systèmes biologiques évoquées plus tôt (cf. section 
2.6.2). 
Enfin, l’intérêt grandissant pour les matériaux dits “auxétiques” est un facteur supplémentaire qui 
amène à questionner les modèles existants. Les propriétés contre intuitives de ces matériaux au 
coefficient de poisson négatif suscitent un intérêt particulier. Contrairement aux matériaux qui 
s’affinent lorsque soumis à de la traction axiale (diminution de la section transversale) les 
matériaux auxétiques s’épaississent (Ashjari, 2017). De récents travaux ont mis en évidence un 
comportement des tendons similaire à ces matériaux (Gatt et al., 2015) suggérant que cela peut être 
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dû à la structure ondulée des fibres de collagènes dans ces derniers. Cette découverte remet en 
cause les connaissances actuelles sur ces tissus et il est donc naturel de se demander si un tel 
comportement pourrait aussi être observé pour les fascias et l’influence que cela aurait sur leurs 
propriétés mécaniques. 
La difficulté à modéliser le FTL se trouve donc dans sa complexité anatomique et structurelle mais 
également dans la complexité de ses propriétés mécaniques et physiologiques. Les éléments 
présentés ici laissent à penser que les modèles mécaniques utilisés jusqu’à présent pour d’autres 
tissus ne sont peut-être pas adaptés pour les fascias. Ces derniers présentent certes des propriétés 
viscoélastiques mais pas seulement. Leur contraction spontanée liée à la présence de 
myofibroblastes et la reconfiguration et auto-organisation des fibres de collagènes sont des 
propriétés que les modèles actuels ne peuvent pas reproduire. Les éventuelles propriétés auxétiques 
doivent également être considérées. 
Développer un modèle prenant en compte toutes ces propriétés est un défi pour les années à venir. 
L’incorporation d’algorithmes de contrôle et de boucles de “feedback” pour mieux reproduire la 
réalité et l’adaptabilité du fascia semble être la clé. Ce dernier ne peut pas être modélisé comme 











CHAPITRE 3 RATIONNELLE ET OBJECTIFS DU PROJET 
3.1 Résumé de la problématique 
La revue de connaissances a permis de dégager les éléments suivants : 
● Dans la démarche de trouver des nouvelles approches afin de mieux comprendre la 
biomécanique humaine, deux théories semblent converger : 
- D’une part, l’approche holistique qui tend à considérer le corps humain dans sa 
globalité plutôt que de considérer ses composantes de façon isolée (approche rejoint 
par la théorie des systèmes complexes). 
- D’autre part, la biotenségrité qui redéfinit la perception que nous avons du corps 
humain en le décrivant comme un système discontinu d’éléments rigides en 
compression (les os) maintenus dans un réseau global d’éléments en tension 
interconnectés (le système fascial). 
● Le système fascial, réseau continu tridimensionnel composé de l’ensemble des tissus 
conjonctifs et s’étendant à travers tout le corps, semble donc être le dénominateur commun 
à ces deux approches et l’élément clé pour une meilleure compréhension de la 
biomécanique humaine. 
● Pour le dos, le fascia thoracolombaire (FTL) présente un intérêt tout particulier et plusieurs 
éléments semblent indiquer son implication dans les maux de dos. Cependant beaucoup de 
points restent à clarifier et les différents rôles de cet élément central dans la biomécanique 
du dos doivent encore être déterminés. 
● La théorie du moteur vertébral du Docteur Gracovetsky (1985) propose que la colonne 
vertébrale soit le moteur primaire de la locomotion. Par conséquent, c’est cette fonction 
locomotrice de la colonne vertébrale qui a engendré son anatomie. 
● Le rôle du FTL a largement été étudié au cours des dernières années mais rarement dans ce 
contexte du rôle locomoteur de la colonne vertébrale. 
● Or si le FTL est si important, tant biomécaniquement que biologiquement, dans la structure 
de la colonne vertébrale et que celle-ci a pour principal rôle la locomotion, alors le FTL 
doit également être central dans ce rôle de locomotion. 
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● Quelques indices pointent vers cette conclusion : 
- On sait que la locomotion animale bénéficie du phénomène de résonance et que 
cette résonance est modulable afin d’être maintenue pour différentes allures 
(Ahlborn & Blake, 2002; Ahlborn et al., 2006). 
- On sait également que la notion de feedback joue un rôle important dans cette 
modulation de la fréquence de résonance pour la locomotion (Hatsopoulos, 1996; 
Williamson, 1998). 
● Or, deux des principales caractéristiques du FTL sont justement : 
1) sa dense innervation (Wilke, J. et al., 2017; Yahia, L'Hocine et al., 1992) 
(permettant donc du feedback pour le système nerveux central) 
 
2) ses propriétés contractiles (Schleip et al., 2005; Yahia, L. H. et al., 1993) 
(permettant de moduler sa tension) 
● Il a été proposé que l’innervation du FTL fournisse un feedback pour réguler la tension 
musculaire afin d’optimiser la mobilité et la stabilité de la colonne vertébrale.  
● Alors, pourquoi ce feedback fourni par le FTL combiné à ses propriétés contractiles ne lui 
permettrait pas de moduler sa tension afin d’optimisation également la fréquence de 
résonance de la colonne vertébrale pour l’adapter à différents rythmes de marche ou de 
course ? 
3.2 Question de recherche 
Au vu des éléments présentés la question de recherche suivante est ainsi dégagée : 
Quels sont les autres rôles du FTL en plus de ceux qui lui sont déjà attribué ? (Transmission de 
force, stabilisation et sensorialité) 
3.3 Objectif général 
Afin de répondre à cette question de recherche l’objectif général de ce projet a été défini. Il s’agit 
de déterminer si l’influence que le FTL a sur les fréquences propres de la colonne vertébrale est 
significative ou non, au moyen d’un modèle par éléments finis. 
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3.4 Objectifs spécifiques 
O1 : Développer un modèle éléments finis simple de colonne vertébrale (partie lombaire L1-S1) 
O2 : Valider le modèle créé par des tests en statique 
O3 : Intégrer le FTL dans le modèle ainsi que les groupes musculaires principaux qui s’y rattachent 
O4 : Valider le modèle de colonne avec le FTL intégré par un test en flexion sagittale 
O5 : Réaliser une analyse modale à partir du modèle afin d’étudier l’influence de ses différents 
paramètres (propriétés intrinsèques du FTL, propriétés des vertèbres, disques et ligaments) sur les 
fréquences propres de la colonne vertébrale 
O6 : Déterminer s’il est possible de faire un lien avec la locomotion 
3.5 Hypothèses 
Le Docteur Gracovetsky avait souligné l’importance et le rôle du FTL depuis longtemps. Sa théorie 
du moteur vertébral pour la locomotion offre une nouvelle approche intéressante et permet 
d’étudier la biomécanique de la colonne vertébrale sous un nouvel angle.  
Ainsi, nous proposons ici de faire le lien entre cette théorie et les avancées récentes dans la 
recherche sur les fascias en émettant l’hypothèse principale suivante. 
 
HP : Le FTL est l’élément modulateur du moteur vertébral et il permet, en modulant sa tension, 
d’en ajuster la fréquence de résonance afin de permettre une locomotion énergétiquement efficace 
à différentes vitesses de marche ou de course. 
 
SH : Lors de la locomotion un mouvement de torsion de la colonne vertébrale se produit par contre 
rotation des épaules du bassin. Par conséquent une seconde hypothèse est qu’il existe un ou 
plusieurs mode(s) de résonance en torsion dont la/les fréquence(s) se situe dans un intervalle 
correspondant à des fréquences de pas pour la marche et la course.
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CHAPITRE 4 MÉTHODES 
 
4.1 Modèle numérique 
Le modèle numérique par éléments finis proposé pour ce projet a été développé en se basant sur 
un modèle développé par le Professeur Shirazi et ses étudiants au département de Génie Mécanique 
de l’École Polytechnique de Montréal (Bazrgari, 2007; Sadouk, 1998). Ce dernier est un modèle 
du système passif (vertèbres, disques intervertébraux et ligaments) de la partie lombaire de la 
colonne vertébrale. Le principal intérêt de ce projet étant la modélisation du FTL, l’utilisation de 
ce modèle déjà validé comme base de travail a permis un gain de temps considérable. La majeure 
partie du projet a ainsi pu être consacrée à la modélisation du FTL et son implémentation dans le 
modèle de la colonne lombaire. 
4.1.1 Base utilisée : Modèle passif de la colonne 
Le modèle qui a été utilisé comme base de travail pour ce projet est un modèle par éléments finis 
validé de la partie lombaire (L1 à S1) de la colonne vertébrale. Ce modèle simplifié est composé 
uniquement d’éléments de type poutres. Les vertèbres sont considérées rigides et les disques 
intervertébraux sont modélisés par des poutres au comportement non linéaire. Les paramètres non 
linéaires de ces poutres prennent non seulement en compte les propriétés et le comportement des 
disques intervertébraux mais également l’effet des différents ligaments et structures osseuses 
(facettes) qui influencent le comportement mécanique global des segments vertébraux. Ce modèle 
a été développé dans le but de reproduire le comportement mécanique d’un modèle détaillé 
(Shirazi-Adl, 1994) à moindre coût (gain énorme en temps de calcul). Ce dernier est donc adapté 
à des études simples qui s’intéressent au comportement global de la structure et à sa réponse lors 
de différents cas de chargement, sans calcul de contraintes ou autres étapes complexes. C’est 
justement le type d’étude qui a été réalisée pour ce projet ce qui justifie l’utilisation de ce modèle. 
Les détails de celui-ci peuvent être trouvés en consultant le mémoire de Saïd Sadouk (1998). Les 
figures et tableaux ci-après présentent les caractéristiques géométriques de ce modèle. 
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Figure 4.1 Géométrie du modèle simplifié de la colonne lombaire (Sadouk, 1998) 
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Tableau 4-1Coordonnées des nœuds des poutres modélisant les disques intervertébraux (reproduit 





sagittale X (mm) 
Direction 




1 2,67 2,05 160,2 
2 0,08 2,1 149,45 
L2-L3 
1 -3,48 2,4 123,46 
2 -6,11 2,46 111,62 
L3-L4 
1 -7,73 1,38 86,25 
2 -8,65 1,68 73,29 
L4-L5 
1 -8,91 1,35 47,36 
2 -7,6 2,02 33,81 
L5-S1 
1 -3,34 -1,43 10,06 
2 0 0 0 
 
Tableau 4-2 Coordonnées des centres des vertèbres (Sadouk, 1998) 
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Ce modèle a été réalisé avec le logiciel d’analyse par éléments finis ABAQUS (version 5.5). Celui-
ci permet de définir manuellement le comportement non linéaire d’une poutre en introduisant des 
courbes de contraintes/déformations correspondant à différents cas de chargement : comportement 
en traction / compression, flexion et torsion dans les différents plans de l’espace. Ainsi, le 
comportement non linéaire d’un segment (L2-L3) importé depuis le modèle détaillé (Shirazi-Adl, 
1994) a pu être introduit dans le modèle poutre grâce à cette fonction proposée par ABAQUS. La 
géométrie de ce segment L2-L3 ainsi que les données relatives à sa réponse non linéaire sont 
présentées dans les tableaux ci-dessous. 
 
Tableau 4-3 Géométrie de la poutre modélisant le disque intervertébrale L2-L3 (Sadouk, 1998) 
 




Ce segment L2-L3 a ensuite été utilisé comme référence pour modéliser les autres segments dont 
la géométrie est connue. À partir des rapports géométriques entre les différents segments et des 
équations de comportement (1), (2) et (3) ci-après, le comportement non linéaire du segment de 
référence L2-L3 a pu être généralisé et extrapolé pour définir le comportement des autres segments 
(tableaux 4-5 et 4-6). 
 








       (3) 
 
Tableau 4-5 Relations entre les sections droites en compression des poutres modélisant les 
disques intervertébraux (Sadouk, 1998) 
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Tableau 4-6 Relations entre les sections droites en flexion et torsion des poutres modélisant les 
disques intervertébraux (Sadouk, 1998) 
 
 
Deux sections différentes sont définies pour chaque poutre modélisant les différents disques 
intervertébraux. La première est une section pleine et est attribuée à la poutre seulement pour les 
cas de compression où l’ensemble du disque (noyau pulpeux + anneau fibreux) contribue à 
supporter la charge. La seconde est une section annulaire dont la surface représente 50% de la 
section pleine et est attribuée pour tous les autres cas de chargement où seul l’anneau fibreux 
contribue à supporter la charge. La valeur du module de cisaillement de référence (GAk réf) est 
fixée à 15 000 N (G = module de rigidité en cisaillement ; A = aire de section ; k (rapport 
géométrique) = ⅚. Valeurs tirées de Sadouk (1998)). 
 
4.1.2 Développement du modèle pour la présente étude 
 
4.1.2.1 Reproduction du modèle passif de base (Sadouk 1998) 
Pour la réalisation de ce projet, le logiciel ANSYS (version 18.1) a été utilisé. Ce dernier offre 
globalement les mêmes fonctions qu’ABAQUS, tous deux étant parmi les plus utilisés dans 
l’industrie pour l’analyse et l’étude de structures par la méthode des éléments finis. Le module 
Mechanical APDL d’ANSYS (18.1) a été utilisé car il offre un contrôle total sur le choix et la 
définition des éléments du modèle et permet ainsi une modélisation simple et peu coûteuse 
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numériquement. L’option “ NL generalized ” dans l’onglet de définition de la section des poutres 
permet d’introduire des tableaux de valeur pour définir un comportement non linéaire d’une poutre 
de manière similaire à ce qui est possible avec ABAQUS. Ainsi, les mêmes paramètres que ceux 
du modèle réalisé sous ABAQUS ont pu être appliqués au modèle réalisé sous ANSYS pour ce 
projet. Une modification a cependant dû être apportée par rapport au modèle passif de base. Les 
fibres du FTL s’insérant sur les vertèbres, ces dernières ont été modélisées comme des solides et 
non comme des poutres afin de permettre l’attachement d’éléments à leur surface ce qui n’est pas 
possible avec des poutres. La géométrie et les propriétés des vertèbres (corps rigides) ont 
évidemment été conservées. 
 
 
Figure 4.2 Modèle passif simplifié (Sadouk 1998) reproduit dans ANSYS (18.1) pour la présente 
étude (vue plan sagittal) 
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4.1.2.2 Ajout du FTL 
Vu la complexité que présente la structure du FTL il a fallu faire des choix pour sa modélisation. 
Il a été décidé de modéliser les différentes couches et feuillets du FTL par leurs fibres individuelles 
qui s’insèrent sur les différentes vertèbres lombaires et fusionnent, pour une partie, dans la “lateral 
raphe”. Ainsi, des détails précis concernant leurs points d’insertion peuvent être pris en compte et 
leur densité variable selon les différentes zones de la région lombaire peut également être ajustée 
selon les observations de la littérature. Pour modéliser ces fibres, des éléments poutres ont été 
utilisés (élément beam 188, ANSYS 18.1). L’anatomie du FTL, la disposition et l’insertion de ses 
fibres peuvent varier d’un individu à un autre (Vleeming, Andry et al., 1995), par conséquent les 
informations provenant de différentes études ont été comparées et utilisées afin que la modélisation 
soit la plus générale possible.  
La couche antérieure, ou fascia transversalis selon les modèles, a été négligée car si son existence 
et son anatomie ont été étudiées (Bogduk, 2005; Willard et al., 2012) aucune étude s’intéressant à 
son rôle biomécanique n’a pour le moment été effectuée. 
La couche médiane a été modélisée par des fibres s’insérant médialement aux extrémités des 
apophyses transverses et latéralement dans la “lateral raphe” selon les indications fournies par 
Bogduk (2005) et Barker (2007). Au niveau de chaque vertèbre l’orientation des fibres peut varier 
de 24 degrés en dessous de l’horizontale (fibres inféro-latérales) à 30 degrés au-dessus de 
l’horizontale (fibres supéro-latérales) (Barker, Urquhart, Story, Fahrer, & Briggs, 2007). Cette 
orientation des fibres de la couche médiane du FTL est visible dans la figure 4.3. Même si la grande 
majorité des fibres sont inféro-latérales (Barker et al., 2007) l’orientation des fibres dans leur 
ensemble a été considérée horizontale pour des raisons de simplification (figure 4.3). 
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Figure 4.3 Schéma des fibres de la couche médiane du FTL (Barker et al., 2007) (gauche) et 
schématisation de la modélisation de la couche médiane du FTL pour la présente étude (droite) 
 
La couche postérieure a été modélisée par ses deux feuillets : le profond et le superficiel. Des 
informations provenant de plusieurs sources (Bogduk, 2005; Macintosh, Bogduk, & Gracovetsky, 
1987; Vleeming, Andry et al., 1995) ont été recoupées afin d’aboutir à la modélisation de ces deux 
feuillets présentée dans les figures 4.4 et 4.5 ci-dessous. 
Pour le feuillet profond, les différentes sources citées s’accordent sur le fait que les fibres ont 
généralement une orientation de 20 à 30 degrés en dessous de l’horizontale. La valeur de 30 degrés 
est cependant celle qui revient le plus et c’est donc celle-ci qui a été choisie pour la modélisation. 
Les fibres provenant de L4 et L5 s’insèrent directement dans les crêtes iliaques (Bogduk, 2005; 
Macintosh et al., 1987). Ces dernières n’étant pas modélisées, ces fibres du feuillet profond ne 
l’ont, par conséquent, pas été non plus. Au-dessus de L3 le feuillet profond devient plus fin jusqu’à 
ce dissiper dans l’aponévrose des muscles érecteurs du rachis (Bogduk, 2005; Macintosh et al., 
1987). Par conséquent la densité de fibres provenant de L1 et L2 est volontairement plus faible. 
De la même manière que les fibres du feuillet profond, celles du superficiel présentent également 
un angle d’inclinaison d’environ 30 degrés mais au-dessus de l'horizontale cette fois (Bogduk, 
2005). Ce croisement entre les fibres des feuillets profond et superficiel a été confirmé par un grand 
nombre d’auteurs (Bogduk, 2005; Macintosh et al., 1987; Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et 
al., 2012). On observe une densification des fibres au niveau L5 et plus bas dans ce qui est appelé 
le composite thoracolombaire (CTL) (Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et al., 2012). Par 
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conséquent la densité de fibres provenant de L5 et S1 est volontairement plus importante. Ce CTL 
se caractérise par une densification des fibres des feuillets profond et superficiel au niveau L5 et 
sacral où celles-ci se croisent et fusionnent avec différents ligaments ainsi que les fibres et 
l’aponévrose des muscles fessiers (Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et al., 2012). Étant donné 
que le sacrum et les crêtes iliaques ne sont pas modélisés dans cette étude, le CTL ainsi que les 




Figure 4.4 Feuillet profond d’après Vleeming (1995) (gauche), feuillet profond d’après Bogduk 
(2005) (centre), feuillet profond d’après Macintosh (1987) (droite) et modélisation du feuillet 






Figure 4.5 Feuillet superficiel d’après Vleeming (1995) (gauche), feuillet superficiel d’après 
Bogduk (2005) (centre), feuillet superficiel d’après Macintosh (1987) (droite) et modélisation du 
feuillet superficiel pour cette étude (en bas) 
 
La “lateral raphe” a été modélisée comme une “barre” rigide sur laquelle viennent s’insérer les 
fibres des couches médiane et postérieure du FTL. Cette barre est orientée verticalement, située 
entre les niveaux L1-L2 et L4 (Bogduk, 2005; Macintosh et al., 1987; Willard et al., 2012) et, 
latéralement, à une distance de 70 mm du plan sagittal (Barker, Briggs, & Bogeski, 2004). Seule 
sa limite inférieure se situant au niveau de la crête iliaque est clairement définie (Bogduk, 2005; 
Macintosh et al., 1987; Willard et al., 2012). Sa limite supérieure quant à elle est définie comme 
étant la cage thoracique au niveau de T12 (Macintosh et al., 1987) mais différents schémas 
semblent indiquer qu’elle est plus basse que cela. Par conséquent, face au manque d’informations, 
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cette limite supérieure a été définie de manière arbitraire légèrement au-dessus de L2 d’après les 
illustrations de Bogduk (1987), Macintosh (1987) et les informations de Willard (2012). 
 
 
Figure 4.6 Schéma du modèle complet avec les couches médiane et postérieure du FTL 
modélisées ainsi que la « lateral raphe » 
 
Comme cela a été présenté dans la revue de littérature, le FTL présente des propriétés 
viscoélastiques (Yahia, L. H. et al., 1993). Pour des raisons de simplification du modèle ces 
propriétés dépendant du temps (taux de déformation) n’ont pas été prises en compte. Un modèle 
de matériau élastique isotrope a été affecté au FTL en se basant sur des valeurs de module de Young 
qui ont été utilisées dans la littérature pour modéliser les propriétés du FTL de manière simplifiée 
(Malujda 2019) et également d’autres fascias (Pavan et al., 2017 ; Pavan et al., 2019). Ainsi, la 
valeur de 100 MPa a été retenue pour le module de Young des fibres du FTL. 
4.1.2.3 Mise en tension du FTL 
Le FTL ne peut pas être dissocié des différents muscles qu’il englobe ou qui s’y rattachent (Yahia, 
L. H., Klinger, Newman, Gracovetsky, et al., 2019). Ce sont ces derniers qui le mettent en tension, 
lui permettant ainsi de remplir ses fonctions. Cette mise en tension se fait soit par l’action directe 
des muscles rattachés au FTL (Grands dorsaux, grands fessiers, muscles abdominaux transverses, 
muscles abdominaux obliques), soit par l’augmentation de la pression intra-abdominale ou par la 
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pression hydrostatique exercée par les muscles englobés par ce dernier (muscles paraspinaux) 
(Creze, Soubeyrand, & Gagey, 2019; Gracovetsky, S. et al., 1977; Macintosh et al., 1987; 
Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et al., 2012). 
Pour cette étude, seule l’action directe des muscles rattachés au FTL est considérée et modélisée 
par des forces de traction appliquées sur ses fibres. Ainsi, la pression hydrostatique exercée par les 
muscles érecteurs du rachis sur la couche médiane et sur le feuillet profond de la couche postérieure 
du FTL n’est pas prise en compte. Différents muscles de l’abdomen s’insèrent plus ou moins 
partiellement dans la « lateral raphe » mais seul les muscles abdominaux transverses agissent de 
manière significative (Macintosh et al., 1987). C’est pourquoi ces derniers sont les seuls muscles 
abdominaux considérés dans ce modèle. 
Le rôle important des muscles grand dorsaux et fessiers dans la biomécanique du dos et leur 
connexion via la couche postérieure du FTL ont largement été documenté (Macintosh et al., 1987; 
Myers, 2014; Vleeming, Andry et al., 1995). Pour les raisons évoquées précédemment (absence 
des crêtes iliaques et du CTL) les muscles fessiers n’ont pas été modélisés. Puisqu’ils sont reliés 
aux grand dorsaux via le FTL et que ces deux groupes musculaires travaillent de manière 
coordonnées (Vleeming, Andry et al., 1995) il a été décidé de ne pas inclure les muscles grands 
dorsaux non plus. Le modèle final réalisé est présenté en figure 4.7 ci-dessous. 
     
Figure 4.7 Modèle final réalisé pour la présente étude. Schéma du modèle tel qu’il était pensé 
(gauche) et modèle tel qu’il a été réalisé sous ANSYS (droite) 
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4.1.2.4 Masses et inerties pour étude dynamique 
Le modèle développé est destiné à des études statiques. Pour une analyse modale qui est une étude 
dynamique les masses et inerties des différentes vertèbres ont été ajoutées d’après des travaux 
réalisés utilisant ce même modèle simplifié pour des études vibratoires (Bazrgari, 2007). Les 
éléments MASS 31 (ANSYS 18.1) ont été utilisés pour ajouter les masses et inerties au niveau des 
centres de masse des vertèbres. Les valeurs des inerties considérées sont présentées dans le tableau 
4-7 ci-dessous. Le modèle final développé pour l’étude dynamique est donc le même que pour la 
partie de validation en statique mais comporte 6 éléments supplémentaires pour les masses et 
inerties. 
 
Tableau 4-7 Masses et inerties attribuées aux vertèbres (Sadouk, 1998) 
 
4.2 Simulations 
4.2.1 Essais en statique pour validation 
Avant d’effectuer les simulations sur le modèle complet, deux étapes de validation ont été réalisées. 
La première afin de vérifier que le modèle passif de base a bien été reproduit et que le même 
comportement non linéaire est observé. La seconde pour s’assurer que le FTL ajouté au modèle 
joue bien son rôle stabilisateur et rigidifiant pour la partie lombaire de la colonne vertébrale. Pour 
le développement du modèle passif simplifié (Sadouk, 1998) une première étape de validation a 
consisté à faire des tests sur le segment L2-L3 seul pour différents cas de chargement puis à 
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comparer les résultats des mêmes tests réalisés sur le segment L2-L3 du modèle détaillé (Shirazi-
Adl, 1994). Les cinq chargements suivants ont été appliqués : compression, flexion/extension (plan 
sagittal), flexion latérale, torsion. Pour ce faire la vertèbre L3 est maintenue fixe et les charges sont 
appliquées au centre de la vertèbre L2 de manière incrémentale en 20 étapes. 
Dans la présente étude, les mêmes tests ont été reproduits sur le segment L2-L3 modélisé sous 
ANSYS (18.1). Pour la charge de compression une section pleine est affectée à la poutre modélisant 
le disque intervertébral tandis que pour les autres cas une section annulaire est affectée (figure 4.9). 
 
Figure 4.8 Contribution du noyau et de l’annulus pour la compression (gauche) et contribution de 
l’annulus seul pour les autres cas de chargement (droite) 
 
La seconde étape de validation a consisté en la réalisation de tests similaires mais sur le modèle 
complet L1-S1. Le disque représentant le sacrum (S1) est maintenu fixe et des moments sont 
appliqués sur la vertèbre L1 pour les différents cas de chargement. Pour cette partie seule la flexion 
sagittale et la flexion latérale ont été testées car ces deux chargements sont ceux qui ont été 
considérés par différents travaux ayant étudié le rôle du FTL dans la stabilité de la colonne 
vertébrale (Barker et al., 2007; Choi & Kim, 2017; Tesh, Dunn, & Evans, 1987). La 
compression/extension n’est donc plus prise en compte à partir de cette étape et par conséquent 
seules des sections annulaires ont été considérées pour les poutres modélisant les disques 
intervertébraux. Ces tests ont été réalisés sur le modèle de colonne lombaire complet (L1-S1) sans 
FTL puis sur celui avec FTL. Des moments allant jusqu’à 10 N.m ont été appliqués en accord avec 
65 
ce qui a été fait par Sadouk (1998) et également par Choi et al (2017) pour les tests sur leur modèle 
numérique avec FTL. Pour chaque cas les moments ont été appliqués sans tension sur le FTL puis 
avec tension. Pour la mise en tension du FTL une force de 50N a été appliquée bilatéralement sur 
la “lateral raphe” pour la flexion sagittale et une force de 20N a été appliquée unilatéralement du 
côté opposé au mouvement pour la flexion latérale. Ces valeurs correspondent à l’ordre de grandeur 
de la dizaine de newtons utilisé lors de différents travaux (Barker et al., 2006; Cho et al., 2016; 
Hodges et al., 2003; Tesh et al., 1987; Vleeming, Andry et al., 1995). Les résultats ont ensuite été 
comparés avec différentes études qui ont été réalisées sur des modèles numériques ou in vitro 
(Barker et al., 2006; Cho et al., 2016; Hodges et al., 2003; Tesh et al., 1987). 
 
         
Figure 4.9 Schématisation des conditions limites et efforts appliqués lors des tests réalisés sur le 
modèle complet L1-S1. Flexion sagittale (gauche) et flexion latérale (droite) 
 
4.2.2 Analyse modale et lien avec la locomotion 
L’objectif du projet étant d’étudier le rôle éventuel du FTL dans la locomotion c’est cette deuxième 
partie de simulation qui présente tout l’intérêt de celui-ci. Puisqu’aucune étude de ce type n’a été 
réalisé jusqu’à présent cette partie du projet ne s’est basée sur aucun travaux précédents. Pour 
rappel, l’hypothèse principale du projet est que le FTL serait l’élément qui module le moteur 
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vertébral permettant ainsi une locomotion énergétiquement efficace en adaptant la fréquence de 
résonance de la colonne vertébrale au rythme de marche ou de course. 
Ainsi, une analyse modale de la partie lombaire de la colonne vertébrale a été effectuée en se 
servant du modèle numérique intégrant le FTL développé dans le cadre de ce projet. Cela afin d’en 
déterminer les fréquences de résonance et d’étudier comment le FTL influence celles-ci. Le logiciel 
ANSYS permet d'effectuer des analyses modales sur les modèles développés. C’est donc grâce à 
cette fonction intégrée dans le logiciel que l’analyse a pu être réalisée. Pour la partie d’étude en 
statique les vertèbres étaient considérées rigides comme pour le modèle de Sadouk (1998). Pour 
cette deuxième partie d’étude dynamique des propriétés matériau ont dû être affectées à ces 
dernières car un matériau rigide ayant des fréquences de résonance nulles, les résultats de l’analyse 
auraient été faussés. Des propriétés simples de matériau élastique isotrope ont été attribuées aux 
vertèbres avec un module de Young de 10 GPa et un coefficient de poisson de 0,3 (Guo, L. X., 
Zhang, & Zhang, 2011). Tout élément d'une structure ayant un impact (plus ou moins important) 
sur ses fréquences de résonance, une première étape consiste à réaliser des tests préliminaires en 
faisant varier les différents paramètres d’entrée intervenant dans le modèle afin de déterminer si 
certains ayant peu d’influence peuvent être gardés constants et ignorés du plan d’expérience. Pour 
cela une analyse de sensibilité des paramètres du modèle a été menée. Une telle analyse consiste 
simplement à faire varier un paramètre d’entrée et à regarder la variation engendrée sur la variable 
de sortie. Pour chaque paramètre un coefficient est ainsi attribué caractérisant le degré de son 
impact sur la variable de sortie.  
Dans la présente étude, les paramètres du modèle considérés sont : les propriétés matériau des 
fibres du FTL, les propriétés des poutres qui modélisent les disques intervertébraux, les propriétés 
des vertèbres. Il existe des dizaines de méthodes pour calculer la sensibilité des paramètres d’un 
modèle, chacune étant plus ou moins adaptée selon la situation et le type de modèle (Hamby, 1995). 
Pour la présente étude une méthode basée sur un calcul différentiel a été choisie. Puisqu’il n’est 
pas possible de calculer les dérivées partielles, la formule (4) approximant celles-ci par des 
différences finies a été utilisée (Perreault, 2012). Une fois les coefficients calculés, l’impact des 
différents paramètres du modèle a été évalué en fonction de leur valeur selon la classification 











      (4) 
 
f est une fréquence de résonance calculée pour le modèle, 𝑒𝑖  est le ième paramètre d’entrée. 𝑒𝑖
0 
est la valeur par défaut du paramètre autour de laquelle on le fait varier pour calculer le coefficient. 
 
Tableau 4-8 Classification des coefficients de sensibilité relative (Lenhart et al., 2002) 
 
 
Les paramètres du modèle peuvent être séparés en deux groupes. D’une part ceux que l’on peut 
qualifier de paramètres anatomiques et morphologiques (groupe 1) : propriétés des disques 
intervertébraux, propriétés des vertèbres. Ces derniers peuvent varier d’un individu à un autre mais 
sont des constantes qui caractérisent l’anatomie et la morphologie propre à chacun. D’autre part il 
y a les paramètres variables (groupe 2) : propriétés intrinsèques du FTL. Pour le groupe 1, le module 
de cisaillement des poutres non linéaires modélisant les disques intervertébraux et le module de 
Young, masses et inerties des vertèbres sont les 4 paramètres considérés. Pour le groupe 2 le 
module de Young des fibres du FTL est le seul paramètre considéré. 
La deuxième étape a consisté en l’étude plus précise des modes et fréquences de résonance obtenus 
avec l’analyse modale. La démarche a été de considérer deux configurations pour les paramètres 
du groupe 1 ce qui correspond à deux individus différents. La configuration 1 correspond au modèle 
tel qu’il a été défini au début de l’étude avec les paramètres par défaut utilisés pour l’étude statique. 
La configuration 2 correspond à une modification des paramètres du groupe 1 telle que présentée 
dans le tableau 4-8. Puis pour ces deux configurations, étudier comment les propriétés du FTL 
influencent les fréquences de résonance de la colonne lombaire pour éventuellement faire le lien 
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avec la locomotion. Pour la présente étude l’intervalle allant de 1,4Hz à 2,8Hz, correspondant aux 
fréquences de pas observées pour des allures allant de la marche à la course à vitesse modérée 
(Cavagna et al., 1997; Ji & Pachi, 2005), a été considéré et sera référé en tant qu’intervalle de 
locomotion dans le reste de ce mémoire. 
Dans un premier temps, l’objectif était de voir s’il y avait ou non correspondance entre une ou 
plusieurs fréquence(s) de résonance du modèle et des valeurs de fréquence comprises dans cet 
intervalle de locomotion. Dans un second temps, s’il y avait correspondance, voir si le ou les 
mode(s) en question étaient des modes de torsion. Enfin, dans un dernier temps, voir si des 
modifications du module de Young du FTL permettaient ou non de faire varier la ou les 
fréquence(s) du ou des mode(s) considéré(s) sur tout l’intervalle de locomotion. 
Si une tendance ressort, la définition de deux configurations morphologiques différentes permet de 
s’assurer que cela n’est pas dû au hasard et que cette tendance s’observe pour différentes 
morphologies et donc différents individus. Cette analyse étant réalisée dans le but d’étudier la 
locomotion humaine, une modification a été apportée pour les conditions limites appliquées au 
modèle. Contrairement aux différents essais en statique où S1 est maintenue fixe, dans le cas 
présent c’est L1 qui est maintenue fixe afin de permettre des déplacements libres de S1. Cela pour 
reproduire les conditions de la locomotion où le bassin est en mouvement. 
 
Tableau 4-9 Les deux configurations des paramètres du groupe 1 pour l’analyse modale 
Paramètres Configuration 1 Configuration 2 
Masses vertèbres Valeurs par défaut  -10% 
Inerties vertèbres Valeurs par défaut +10% 
E vertèbres 10 GPa -10% (9 GPa) 
G disques intervertébraux Valeurs par défaut -10% 
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CHAPITRE 5 RÉSULTATS 
5.1 Tests statiques 
5.1.1 Segment L2-L3 
Les résultats des tests réalisés sur le segment L2-L3 pour des cas de chargement statiques sont 
présentés dans les figures 5.1 à 5.4. Pour la flexion latérale et la torsion le test n’a été réalisé que 
pour un seul côté car le comportement du segment est supposé symétrique. Les points en orange 
dont la légende est “Modèle ANSYS” correspondent à la réponse du modèle réalisé pour ce projet 
tandis que les points en bleu correspondent aux résultats des mêmes tests effectués sur le modèle 
original (Sadouk, 1998). Les valeurs affichées pour le modèle original ont été estimées d’après les 
graphiques présentés dans le mémoire de l’étude en question (Sadouk, 1998). Par conséquent les 
barres d’erreurs indiquées ici correspondent à l’erreur potentiellement introduite lors de 
l’estimation de ces valeurs d’après les graphiques. On observe le même type de réponses non 




Figure 5.1 Réponse du segment L2-L3 en compression 
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Figure 5.4 Réponse du segment L2-L3 en torsion 
 
5.1.2 Modèle complet L1-S1 
Les résultats des tests réalisés sur le modèle complet L1-S1 pour des cas de chargement statiques 
sont présentés dans les figures 5.5 et 5.6 ci-dessous. Pour chacun de ces chargements seul le 
déplacement de la vertèbre L1 est considéré. 
Dans le cas de la flexion sagittale le moment appliqué sur la vertèbre L1 a engendré un déplacement 
antérieur dans le plan sagittal au niveau de chaque segment qui a été mesuré en terme de translation 
antérieure. Des moments de 2 N.m, 4 N.m, 6 N.m, 8 N.m et 10 N.m ont engendré une translation 
de la vertèbre L1 de 3.16 mm, 6.17 mm, 8.69 mm, 10.71 mm et 12.38 mm respectivement. 
L’application d’une force de 50 N sur la “lateral raphe” a diminué cette translation comme le 
montre la figure 5.5. Pour les mêmes moments appliqués avec en plus la force de tension sur le 
FTL la translation de L1 était de 2.85 mm pour 2 N.m (- 9,81%), 5.88 mm pour 4 N.m (- 4,7%), 
8.42 mm pour 6 N.m (- 3,11%), 10.46 mm pour 8 N.m (- 2,34%) et 12,16 mm pour 10 N.m (- 
1,78%). 
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Pour la flexion latérale les mêmes mesures de translation, latérale cette fois, ont été faites. Des 
moments de 2 N.m, 4 N.m, 6 N.m, 8 N.m et 10 N.m ont engendré une translation de la vertèbre L1 
de 3.67 mm, 6.78 mm, 9.62 mm, 12.08 mm et 14.20 mm respectivement. Pour ce cas-là, une force 
de 20N sur la “lateral raphe” a été appliquée et la diminution de l’amplitude des translations de L1 
est présentée en figure 5.6. Pour les mêmes moments appliqués avec en plus la force de tension sur 
le FTL la translation de L1 était de 2.29 mm pour 2 N.m (- 37,74%), 5.46 mm pour 4 N.m (- 
19,53%), 8.33 mm pour 6 N.m (- 13,38%), 10.84 mm pour 8 N.m (- 10,28%) et 12.99 mm pour 10 
N.m (- 8,51%). 
 
 
Figure 5.5 Réponse en flexion sagittale du modèle complet sans tension sur le FTL (bleu) et avec 






Figure 5.6 Réponse en flexion latérale du modèle complet sans tension sur le FTL (bleu) et avec 
20 N appliqués unilatéralement sur la « lateral raphe » 
5.2 Analyse modale 
Une analyse modale du modèle développé pour la présente étude a été réalisée dans le module 
Mechanical APDL du logiciel ANSYS (18.1). Les paramètres définis dans la partie précédente 
d’étude statique pour validation ont été conservé et ont été considérés comme les paramètres par 
défaut pour cette partie d’étude dynamique. Les conditions limites appliquées au modèle ont été 
modifiées dans cette partie (cf. 4.2.2.) afin de mieux correspondre au contexte de cette étude 
dynamique qui est la locomotion. Une analyse de la sensibilité des paramètres a été réalisée dans 
un premier temps puis une étude de l’influence des paramètres du groupe 2 sur les fréquences de 
résonance du modèle a été menée. 
5.2.1 Sensibilité des paramètres 
Les résultats de l’analyse de sensibilité des paramètres du modèle pour l’analyse modale sont 
présentés dans le tableau 5-1 ci-dessous. Ces coefficients ont été calculé pour un même mode de 
référence dont la fréquence oscillait entre 1 et 3 Hz. Les résultats montrent que la masse et l’inertie 
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des vertèbres, avec des coefficients de sensibilité relative de 0,003 et 0 respectivement, ont une 
influence presque nulle et donc négligeable. L’amortissement intersegmentaire a lui aussi un 
coefficient de sensibilité relative nul. Le module de cisaillement des poutres non linéaires 
modélisant les disques intervertébraux a un coefficient de 0,12 ce qui correspond à une influence 
moyenne. Enfin, le module de Young du FTL a une influence considérée élevée avec un coefficient 
de sensibilité relative de 0,45. 
 
Tableau 5-1 Coefficients de sensibilité relative (Sr) des différents paramètres du modèle 
Paramètres Sr Impact** 
Masse des vertèbres 0,003 négligeable 
Inertie des vertèbres 0* négligeable 
E vertèbres 0,08 moyen 
G (cisaillement) poutres non linéaires (IVD) 0,12 moyen 
E (Module de Young) du FTL 0,45 élevé 
*Valeur obtenue pour le mode considéré. La sensibilité était plus grande pour d’autres modes 
considérés absurdes avec des fréquences de l’ordre de 10-5 à 10-8 Hz. 
** D’après la classification de Lenhart (2002) 
 
5.2.2 Analyse des modes et fréquences de résonance 
Les modes et fréquences de résonance obtenus avec l’analyse modale ainsi que la manière dont les 
propriétés du FTL influencent ces derniers ont été étudié pour deux configurations différentes des 
paramètres du groupe 1, ce qui modélise deux individus aux caractéristiques anatomiques et 
morphologiques différentes.  
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Les résultats de l’analyse modale pour la configuration 1 montrent une fréquence de résonance 
(1,16 Hz) se situant proche de l’intervalle 1,4 Hz - 2,8 Hz qui nous intéresse. Le mode 
correspondant à cette fréquence est un mode de torsion. 
L’analyse modale pour la configuration 2 montre le même mode de torsion mais pour une 
fréquence qui a légèrement changé (1,28 Hz) 
Pour les deux configurations, une variation du module de Young du FTL de 10% a permis de faire 
varier la fréquence du mode en question sur un intervalle de 1,4 Hz ce qui correspond à la taille de 


















CHAPITRE 6 DISCUSSION 
Dans le cadre de ce projet de recherche, le travail réalisé a permis le développement d’un modèle 
numérique par éléments finis de la partie lombaire de la colonne vertébrale intégrant le FTL. Ce 
dernier a été développé à partir d’un modèle simplifié (Sadouk, 1998) sur lequel des modifications 
ont été apportées afin de remplir les objectifs fixés pour le projet. Après différentes étapes de 
validation le modèle développé a été utilisé pour effectuer des analyses modales dans le but 
d’étudier le rôle éventuel du FTL dans la locomotion humaine selon la théorie du moteur vertébral 
(Gracovetsky, S., 1985) et d’après les hypothèses du projet. 
 
6.1 Analyse des résultats 
En premier lieu le modèle simplifié de type poutre développé par Sadouk (1998) a été reproduit 
d’après les informations fournies dans son mémoire. Pour s’assurer de la bonne reproduction du 
modèle une première étape de validation a été réalisée. Un segment isolé (L2-L3) a été testé pour 
les cas de chargement suivants : compression, flexion / extension sagittale, flexion latérale et 
torsion. Les résultats montrent un comportement non linéaire dont la tendance est similaire à celui 
de Sadouk (1998). Cependant on remarque que pour tous les cas de chargements le modèle 
développé pour cette étude semble avoir une réponse moins rigide. Cela peut s’expliquer par le fait 
que même si ANSYS et ABAQUS offrent globalement les mêmes fonctionnalités, il n’est pas 
évident de retranscrire à l’identique dans le premier logiciel les paramètres d’un modèle développé 
dans le second. Il existe tellement plus de paramètres et d’options à entrer que ce qui était fourni 
dans le mémoire de Sadouk (1998) que certains ont dû être choisi en se basant sur des hypothèses 
qui étaient peut-être différentes de celles considérées pour le modèle original. Par exemple il 
n’existe pas dans les versions récentes d’ANSYS d’option pour définir le module de cisaillement 
d’une poutre. Cela était possible dans des versions précédentes mais pas dans la 18.1 utilisée pour 
ce projet. Par conséquent le choix a été fait de définir ce module par une combinaison d’un module 
de Young (E) et d’un coefficient de poisson (𝜈) qui d’après la relation (5) donnait la valeur de 
module de cisaillement (G) souhaitée. De même, l’ajout des courbes de comportement pour définir 
la réponse non linéaire d’une poutre se fait de manière différente dans ANSYS ce qui a pu impacter 
les résultats. 
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𝐸 = 2𝐺(1 + 𝜈)      (5) 
Bien qu’ayant qualitativement la même allure, les réponses du segment L2-L3 dans cette étude 
étant différentes de celle du modèle original (Sadouk, 1998), il a été suggéré que la réalisation des 
mêmes essais sur le modèle passif complet (L1-S1) aurait par conséquent donné des résultats 
différents par accumulation d’erreurs. De tels tests dont le but aurait été, en plus de ceux réalisés 
sur le segment L2-L3 seul, de confirmer la bonne reproduction du modèle dans ANSYS n’ont donc 
pas été réalisés. Qualitativement, le comportement non linéaire du modèle a été reproduit pour un 
segment et, en appliquant la même démarche, doit donc l’être également pour les autres segments. 
Cela a été jugé suffisant pour poursuivre vers l’étape suivante qui consistait en l’ajout du FTL au 
modèle complet. Cette première partie des travaux a donc permis de remplir les objectifs 
spécifiques 1 et 2. 
La seconde étape de validation s’intéressait au comportement du modèle complet L1-S1. Le but 
était de comparer la réponse du modèle sans FTL avec celle du modèle avec FTL. Pour les tests 
sur le modèle avec FTL il a fallu définir l’intensité de la force à appliquer sur ce dernier pour sa 
mise en tension. L’une des premières études à s’intéresser à la biomécanique du FTL avait estimé 
la force maximale pouvant être exercée par les muscles abdominaux transverses sur le FTL à 
environ 140 N (Macintosh et al., 1987). D’autres travaux étudiant la transmission de force entre 
différents muscles du dos et du tronc et le FTL sur des spécimens cadavériques humains ont utilisé 
des forces de 10 N (Barker et al., 2004), 20 N (Barker et al., 2006), 50 N (Vleeming, Andry et al., 
1995) et 98 N (Tesh et al., 1987) pour mettre en tension le FTL. Plus récemment, Choi et Kim 
(2017) ont utilisé une force de 20 N pour simuler l’action du FTL dans leur modèle numérique. Au 
vu de ces valeurs de force utilisées, l’ordre de grandeur de la dizaine de Newton a ainsi été retenu 
pour la mise en tension du FTL dans le modèle de la présente étude. 
Pour la flexion sagittale les résultats montrent une diminution du déplacement de L1 pour les 
différentes valeurs de moment appliquées lorsqu’une force de 50 N est appliquée bilatéralement 
sur la “lateral raphe”. Ces résultats traduisent bien l’effet d’anti-flexion apporté par le FTL dans le 
plan sagittal. La force horizontale appliquée bilatéralement génère un moment d’extension qui 
s’oppose donc à la flexion de la colonne vertébrale grâce à l’orientation des fibres du FTL comme 
cela a été proposé et démontré par le passé (Barker et al., 2006; Cho et al., 2016; Gracovetsky, S., 
2008; Macintosh et al., 1987; Vleeming, Andry et al., 1995). Avec leur modèle, Choi et Kim (2017) 
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ont observé une restriction dans la translation antérieure de 12,1% au niveau L4 (passée de 0,34mm 
à 0,299mm) et de 39% au niveau L5 (passée de 0,172mm à 0,105mm) pour un moment de flexion 
de 10 N.m et une force de 20 N pour le FTL. Même si leur modèle ne comprenait que L4 L5 et S1 
il semble donc que la restriction soit la plus importante au niveau lombaire le plus bas (L5) et par 
conséquent on peut supposer en généralisant qu’elle est la plus faible au niveau le plus haut (L1). 
La diminution de la translation de 0,22mm (-1,78%) observée dans cette étude au niveau L1 pour 
un moment de 10 N.m et une force de 50N appliquée sur le FTL ne semble donc pas incohérente. 
Pour un moment de flexion décroissant l’effet d’anti-flexion généré par le FTL semble être plus 
significatif, avec une restriction de la translation antérieure de L1 de 0,31mm (-9,81%) pour un 
moment de flexion de 2 N.m. Choi et Kim (2017) ont également observé cette tendance dans leur 
étude. La force appliquée de 50 N est certes 2,5 fois plus importante mais celle-ci est appliquée au 
niveau de la “lateral raphe” et non directement au niveau des apophyses épineuses comme c’est le 
cas pour l’étude de Choi et Kim (2017). Des calculs ont montré qu’environ 22% de la force exercée 
par les muscles abdominaux transverses sur la “lateral raphe” sont transmis à la couche postérieure 
du FTL qui induit cette effet d’anti-flexion sagittale (Barker et al., 2004). Ainsi, en appliquant 50 
N de tension sur la “lateral raphe” se sont donc potentiellement 11 N qui ont réellement été transmis 
aux apophyses épineuses lombaires par l’intermédiaire du FTL dans la présente étude, ce qui 
s’avère être moins que les 20 N du modèle de Choi et Kim (2017). Par conséquent il est difficile 
de tirer des conclusions sur la concordance ou non des résultats obtenus avec ces deux modèles. 
Une réelle comparaison de ces derniers ne peut être faite étant donné les différences majeures qui 
viennent d’être soulignées. 
Même si les résultats obtenus dans la présente étude montrent un effet d’anti-flexion du FTL sur la 
colonne vertébrale il est important de noter que celui-ci est relativement faible. Les différences 
observées sont de l’ordre du dixième de millimètre ce qui, rapporté aux valeurs des déplacements 
et aux dimensions de toute la partie lombaire de la colonne vertébrale, peut être considéré comme 
négligeable. Plusieurs études sont arrivées à la même conclusion. Macintosh et al (1987) ont conclu 
leur étude en mettant en avant le fait que la force transmise par les muscles abdominaux transverses 
au FTL est trop faible à elle seule pour avoir un réel effet d’anti-flexion sagittale sur la colonne 
vertébrale. Grâce à des tests sur des spécimens cadavériques, Tesh et al. (1987) ont également 
observé que les muscles abdominaux ne transmettent pas une force très significative à la couche 
postérieure du FTL et que par conséquent le rôle de ces derniers dans la stabilisation des 
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mouvements de la colonne vertébrale dans le plan sagittal est bien moins important que ce qui avait 
été suggéré. C’est la combinaison de ce mécanisme avec d’autres, notamment la contribution de la 
pression hydrostatique exercée par les muscles paraspinaux, qui permet au FTL d’avoir un réel 
impact sur ces mouvements (Gracovetsky, S. et al., 1977; Hukins et al., 1990; Macintosh et al., 
1987; Tesh et al., 1987; Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et al., 2012). 
Pour la flexion latérale les résultats obtenus avec le modèle de la présente étude montrent également 
la création d’un moment résistant lorsque le FTL est mis sous tension. Une force de 20 N appliquée 
unilatéralement sur la “lateral raphe” du côté opposé au mouvement a entraîné une restriction du 
déplacement de L1 de 8,51% pour un moment de 10 N.m et jusqu’à 37,74% pour un moment de 2 
N.m. Lors de la flexion latérale, la force exercée par le FTL est plus grande du côté opposé au 
mouvement (Tesh et al., 1987). C’est dans le but de reproduire ces conditions que la force de 20 N 
a été appliquée unilatéralement pour les tests en flexion latérale. 
Les résultats montrent une restriction des déplacements de L1 plus importante pour une force de 
tension du FTL 2,5 fois plus faible et semblent donc indiquer un effet résistant du FTL plus 
significatif pour la flexion latérale que pour la flexion sagittale. Tesh et al. (1987) avait déjà observé 
un rôle du FTL plus important qu’anticipé pour la résistance à la flexion latérale. Leur explication 
était que les muscles abdominaux transverses agissent principalement sur la couche médiane du 
FTL, qui s’insère sur les apophyses transverses des vertèbres lombaires, ayant donc un impact 
direct sur la flexion latérale. Cet impact est plus important que pour la flexion sagittale car les 
extrémités des apophyses transverses lombaires sont plus éloignées de l’axe de rotation créant ainsi 
un bras de levier plus grand pour la force exercée par la couche médiane du FTL (Tesh et al., 1987). 
Les travaux de Barker (2004) ont montré qu’environ 40% de la force exercée par les muscles 
abdominaux transverses sont transmis à la couche médiane du FTL contre seulement 22% à la 
couche postérieure. Concluant ainsi que l’action de ces derniers était plus efficace pour la résistance 
à la flexion latérale, justement par l’intermédiaire de la couche médiane du FTL. Celle-ci pourrait 
en effet restreindre la flexion latérale de la partie lombaire de la colonne vertébrale à hauteur de 
40% (Tesh et al., 1987). Lors de tests expérimentaux ex vivo sur des segments lombaires provenant 
de cadavres humains, l’application d’une force de 20 N sur l’aponévrose des muscles abdominaux 
transverses a engendré une augmentation de la résistance à la flexion latérale de 44% (Barker et 
al., 2006). Sans préciser de valeur, des tests in vivo réalisés sur des porcs ont montré que la 
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contraction des muscles abdominaux transverses a entraîné la mise en tension de la couche médiane 
du FTL et une augmentation de la résistance à la flexion au niveau L3-L4 (Hodges et al., 2003).  
Les résultats obtenus avec le modèle de la présente étude semblent donc être en accord avec 
différentes observations et conclusions faites lors de travaux précédents réalisés sur des modèles 
numériques ou ex vivo. Même s’il est compliqué de comparer quantitativement tous ces résultats 
du fait des différences entre les modèles cités, il est raisonnable d’affirmer que le FTL tel que 
modélisé dans la présente étude remplit ses rôles de transmission de force et de stabilisation pour 
la partie lombaire de la colonne vertébrale. Cette deuxième partie de tests en statique sur le modèle 
L1-S1 incorporant le FTL permet donc la validation des objectifs spécifiques 3 et 4. 
Finalement, la dernière partie de ce projet a consisté en la réalisation d’une étude dynamique à 
partir du modèle développé. Le but était d’étudier, dans le contexte de la locomotion bénéficiant 
du phénomène de résonance, comment le FTL influence les fréquences propres de la colonne 
vertébrale. Pour ce faire, une analyse modale du modèle développé a été menée. Pour cette analyse 
les conditions limites appliquées au modèle ont été modifiées de manière à être plus cohérente avec 
le contexte de l’étude qui est la locomotion. Comme cela a déjà été expliqué, une contre rotation 
entre les épaules et le bassin s’observe lors de la locomotion (Gracovetsky, S., 1985). Cela veut 
donc dire qu’il y a un point quelque part entre les deux dont la rotation est nulle. L’hypothèse qui 
a été faite est que ce point se trouve entre les parties thoracique et lombaire de la colonne vertébrale. 
Cela correspondrait donc au disque intervertébrale T12-L1 mais puisqu’il n’est pas modélisé ici 
c’est L1 qui a été choisie comme étant ce point dont la rotation est nulle. Ce raisonnement explique 
donc le choix qui a été fait d’appliquer la condition limite de fixation à L1. 
Dans un premier temps la sensibilité des différents paramètres du modèle a été étudiée afin 
d’éventuellement simplifier l’étude et également de tirer des premières conclusions. Les 
sensibilités relatives qui ont été calculées pour les différents paramètres permettent de tirer 
quelques conclusions. Le module de Young des fibres du FTL apparaît comme le paramètre ayant 
le plus d’influence sur les fréquences de résonance du modèle. Viennent ensuite le module de 
cisaillement des poutres modélisant les disques intervertébraux et le module de Young des 
vertèbres ayant tous deux une influence moyenne, respectivement 3,7 fois et 5,6 fois moins 
importantes que celle du FTL. Les masses et inerties des vertèbres ont une influence quasiment 
nulle qui peut donc être considérée négligeable. 
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Ces résultats semblent donc indiquer que le FTL serait l’élément qui a le plus d’influence sur les 
fréquences de résonance du modèle. Si on ne compte pas le FTL, le module de cisaillement des 
poutres modélisant les disques intervertébraux apparaît comme l’élément ayant le plus d’influence. 
Dans une étude plus détaillée mais ne considérant pas le FTL, l’influence des propriétés matériau 
des vertèbres, disques intervertébraux et ligaments sur les fréquences de résonance d’un modèle de 
colonne lombaire (L1-S1) a été estimée et il a été conclu que les disques intervertébraux avaient le 
plus d’impact (Guo, L.-X. et al., 2009). Les résultats de la présente étude semblent donc cohérents. 
Dans un second temps l’étude plus détaillée des modes calculés a montré pour les deux 
configurations l’existence d’un mode de résonance de torsion dont la fréquence (1,16 Hz pour la 
configuration 1 et 1,28 Hz pour la configuration 2) se situant proche de l’intervalle de locomotion. 
Pour la configuration 1 comme pour la configuration 2, une variation du module de Young du FTL 
de 10% a permis de faire varier cette fréquence de résonance sur un intervalle de taille 1,4 Hz. 
De ces derniers résultats ressortent ainsi trois éléments intéressants. Premièrement le FTL est 
l’élément qui a le plus d’influence sur les fréquences de résonance du modèle. Des études plus 
poussées seront nécessaires avant de pouvoir généraliser cette observation à l’ensemble de la 
colonne vertébrale et ses composants. Néanmoins, ce résultat apporte un élément intéressant en 
faveur de l’hypothèse selon laquelle le FTL est l’élément modulateur du moteur vertébral. 
Deuxièmement, le fait que la fréquence de résonance obtenue proche de l’intervalle 1,4 Hz - 2,8 
Hz corresponde à un mode de torsion est un élément de plus en faveur de l’hypothèse de la 
locomotion bénéficiant du phénomène de résonance. Puisque c’est par un mouvement de rotation 
axiale que la colonne vertébrale amorce la locomotion (Gracovetsky, S., 1985), celle-ci ne peut 
donc bénéficier de la résonance que dans le cas d’un mode de torsion. 
Troisièmement des variations relativement faibles des propriétés du FTL ont permis de faire varier 
cette fréquence de résonance sur une amplitude de 1,4 Hz. Ainsi, si cette fréquence se trouvait dans 
l’intervalle de locomotion, des variations relativement faibles des propriétés du FTL permettrait 
aisément de faire varier celle-ci sur tout l'intervalle en question. Cela permettrait donc une 
locomotion bénéficiant du phénomène de résonance pour n’importe quelle cadence de pas comprise 
dans cet intervalle. 
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Enfin, le fait que les mêmes résultats aient été observés pour les deux configurations apporte un 
peu plus de crédibilités à ces derniers. Le mode de torsion obtenu dans les deux cas, pour des 
fréquences légèrement différentes certes mais toujours proches de l’intervalle de locomotion, n’est 
donc pas le hasard d’une combinaison aléatoire de paramètres mais semble bien découler des 
propriétés structurelles du modèle de colonne lombaire et ce malgré des paramètres anatomiques 
et morphologiques différents. 
S’il n’est donc pas possible de faire un lien direct avec la locomotion du fait que la fréquence de 
ce mode de torsion obtenu avec le modèle n’est pas comprise dans l’intervalle 1,4 Hz - 2,8 Hz, il 
est possible de conclure que le FTL a le potentiel d’être l’élément modulateur principal des 
fréquences de résonance de la colonne vertébrale. Il faut aussi souligner le fait que ces résultats 
auraient pu être différents si le modèle avait contenu plus ou moins d’éléments. Il est donc difficile 
de tirer des conclusions simplement en se basant sur la valeur de la fréquence obtenue pour le mode 
de résonance considéré ici. Un modèle encore plus simple aurait très bien pu faire déplacer ce mode 
vers une fréquence comprise dans l’intervalle de la locomotion tout comme un modèle plus complet 
aurait pu le faire aussi. Seules des études plus poussées permettront d’apporter plus de réponses et 
valider ou non ces résultats. Cette dernière partie des travaux a donc permis une première étude 
quant à l’influence du FTL sur les modes de résonance de la colonne vertébrale et le potentiel lien 
avec la locomotion ce qui valide donc les objectifs spécifiques 5 et 6 de ce projet. 
6.2 Limites du modèle et critique de l’étude 
Le modèle développé pour ce projet et les différentes études réalisées ne sont évidemment pas sans 
critiques et limitations. 
6.2.1 Limites du modèle numérique 
Le modèle simplifié (Sadouk, 1998) utilisé comme base de travail pour le développement du 
modèle de la présente étude a déjà ses propres limitations. Les choix de simplification fait pour ce 
dernier étaient justifiés pour l’étude à laquelle il était destiné. Or, bien que certaines de ces 
justifications soient également applicables dans le cas de ce projet, les études réalisées restent 
différentes et par conséquent certaines simplifications jugées acceptables dans le cas d’étude de 
Sadouk (1998) ne le sont peut-être moins dans le cas présent. La principale limite de ce modèle de 
base est l’approche basée sur les relations géométriques entre les segments qui a été utilisée pour 
83 
développer le modèle (Sadouk, 1998). Une meilleure approche serait d’introduire les réponses de 
chaque segment. Bien que les structures passives (ligaments, facettes) soient prises en compte dans 
les données entrées pour définir le comportement non linéaire des poutres modélisant les disques 
intervertébraux, cela n’a sans doute pas le même impact sur la réponse de l’analyse modale que si 
les structures étaient réellement modélisées. Il en va de même pour les apophyses des vertèbres. 
Leur modélisation aurait apporté un bras de levier pour les fibres du FTL ce qui aurait sans doute 
impacté la réponse du modèle, aussi bien pour les tests en statique que pour l’analyse modale. 
Pour ce qui est du FTL, une première limite concerne les propriétés matériau qui lui ont été 
attribuées. Comme cela a été souligné dans la revue de littérature ce tissu présente des propriétés 
mécaniques particulières. Il présente un comportement viscoélastique mais avec en plus la capacité 
d’adapter sa structure interne et ses propriétés. Tous ces éléments, sans compter ses propriétés 
sensorielles, n’ont évidemment pas pu être pris en compte dans le modèle très simplifié développé 
dans la présente étude pour lequel le FTL a été modélisé comme un matériau élastique isotrope. 
Les effets viscoélastiques se manifestant surtout en dynamique, la non prise en compte de cet aspect 
est une limite importante pour la viabilité des résultats de l’analyse modale. Également, le choix 
des fibres individuelles a certes l’avantage de permettre une modélisation précise en termes 
d’insertion et d’orientation de ces dernières mais l’aspect de continuité et de globalité de la 
structure en feuillet du fascia est perdu. Le seul élément apportant cette continuité est la “lateral 
raphe” ce qui est sûrement insuffisant. De plus, l’élément poutre (élément beam 188, ANSYS) 
utilisé pour modéliser ces fibres n’est peut-être pas adapté. Le choix initial s’était porté sur un 
élément ne fonctionnant qu’en traction (élément link180, ANSYS). C’est ce type d’élément qui est 
en général utilisé pour des structures telles que les ligaments dans les modèles par éléments finis 
(Finley, Brodke, Spina, DeDen, & Ellis, 2018; Guo, L.-X. et al., 2009) et bien d’autres). 
Malheureusement, des erreurs survenues lors de l'exécution de l’analyse modale qui n’ont pas pu 
être résolues ont mené à la décision de changer de type d’élément. Les éléments poutres ayant une 
rigidité en compression, cela a dû avoir un impact non négligeable sur les résultats de l’analyse 
modale. Enfin, il a été remarqué lors de tests complémentaires non documentés dans ce rapport que 
le simple ajout ou retrait d’une seule fibre du FTL a un impact énorme sur la réponse du modèle. 
Par conséquent, même si la modélisation a été faite en tenant compte du plus d’informations 
possibles sur l’anatomie du FTL et sur la disposition et les insertions de ses fibres, la moindre 
erreur d’interprétation a pu avoir d’importantes répercussions sur les résultats. 
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La modélisation de la “lateral raphe” avait pour but de créer cette continuité dans la structure du 
FTL et également de pouvoir appliquer des forces sur ce dernier. Elle a donc été définie comme 
étant rigide pour ne pas qu’elle se déforme et ainsi faire en sorte que les efforts qui lui étaient 
appliqués soient transmis au FTL. Au niveau structurel, un tel choix a également pu avoir un impact 
sur les résultats des études.  
6.2.2 Critique de l’étude 
Les critiques relatives à l’étude à proprement parlé et aux différents choix et hypothèses qui ont été 
fait vont essentiellement concerner la partie d’étude dynamique. La partie de tests en statique était 
inspirée d’autres travaux et son but était simplement de s’assurer que le modèle développé avait un 
comportement cohérent pour ensuite pouvoir être utilisé pour l’analyse modale. 
L’un des gros bémols de cette partie d’étude dynamique est que l’impact de la force appliquée au 
FTL sur les fréquences de résonance du modèle n’a pas pu être considéré. Pour une analyse modale, 
dans ANSYS Mechanical APDL (18.1), il est seulement possible d’appliquer des efforts à une 
structure en imposant des contraintes de déplacement. Par conséquent, le seul moyen d’appliquer 
des efforts au FTL était d’imposer des déplacements à la “lateral raphe” ce qui aurait résulté en son 
immobilisation et donc à des conditions limites peu réalistes. Il est également important de noter 
que l’analyse de la sensibilité des paramètres du modèle n’a considéré que les sensibilités des 
paramètres pris individuellement. Cela ne tient pas compte des possibles interactions existant entre 
les différents paramètres, chose qui peut avoir un impact non négligeable sur la réponse du modèle. 
Il aurait donc été plus rigoureux de considérer et quantifier l’impact combiné des paramètres pour 
que cette étude de sensibilité soit complète.  
Globalement le modèle développé pour cette étude présente beaucoup de limites, principalement 
de par sa simplicité. Il est cependant important de rappeler que le projet de recherche présenté ici, 
dans le cadre duquel ce modèle a été développé, est un projet novateur qui s’inscrit dans une 
démarche d’exploration de nouvelles voies de recherche. En effet, aucune étude n’a à ce jour étudié 
l’impact du FTL sur les modes et fréquences de résonance de la colonne vertébrale. Et comme tout 
projet innovant le but est de commencer petit et simple afin d’obtenir des premiers résultats qui 
permettent d’éliminer tôt dans l’étude des éléments non pertinents et d’affiner certains choix pour 
ensuite amorcer de nouveaux projets plus ambitieux. Face à certaines interrogations qui demeurent 
concernant la biomécanique de la colonne vertébrale et sa fonction pour la locomotion ce projet 
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vise à se rapprocher de la bonne solution, sans pour autant se vouloir précis, afin que d’autres 
travaux puissent par la suite suivre cette voie et apporter davantage d’éléments de réponse. 
6.3 Recommandations et propositions d’amélioration 
En termes de modélisation plusieurs points importants devront être pris en compte dans le cadre de 
futurs travaux. 
Pour le développement d’un modèle plus complet il sera d’abord important d’incorporer tous les 
muscles impliqués directement ou indirectement dans la fonction du FTL. Ainsi, les muscles grands 
dorsaux et grands fessiers devront être modélisés pour prendre en compte la tension qu’ils 
appliquent sur la couche postérieure du FTL (Bogduk, 2005; Macintosh et al., 1987; Vleeming, 
Andry et al., 1995). Le bassin devra également être modélisé afin de pouvoir prendre en compte le 
composite Thoracolombaire ainsi que l’insertion sur les crêtes iliaques des fibres émergeant de la 
couche postérieure du FTL et des grands fessiers (Vleeming, Andry et al., 1995; Willard et al., 
2012). Enfin l’élément sans doute le plus important sera l’intégration de l’effet hydrostatique des 
muscles paraspinaux comme cela a été fait par Malujda (2019). Ce phénomène décrit depuis 
longtemps (Gracovetsky, S. et al., 1977; Macintosh et al., 1987; Vleeming, A. et al., 2014) a 
récemment été confirmé par une étude anatomique de la morphologie des muscles paraspinaux 
(Creze et al., 2019). Cette étude indique que la petite taille des tendons reliés à ces muscles, 
comparée à l’importante section de ces derniers suggère que cette pression hydrostatique qu’ils 
sont capables de générer, par la combinaison de leur contraction et de leur confinement à l’intérieur 
d’un compartiment en partie formé par le FTL, est leur principal moyen d’action. La modélisation 
de cet effet hydrostatique est donc indispensable à tout modèle incorporant le FTL. 
Finalement, une modélisation plus sophistiquée du FTL et de ses propriétés mécaniques devra être 
faite comme cela a été expliqué dans la revue de littérature (cf. section 2.9.3). L’incorporation 
d’algorithmes de contrôle permettant, grâce à des boucles de feedback, une adaptation permanente 
de ses propriétés en fonction de l’environnement sera primordiale. Une telle complexité ne sera 
possible qu’en redéfinissant de nouvelles approches prenant en compte les théories des systèmes 
complexes et systèmes ouverts. La problématique de la modélisation du FTL met en évidence les 
limites des approches actuelles trop simples considérant les systèmes modélisés comme fermés 
(sans interaction avec leur environnement). Une approche de modélisation multi-échelle sera à 
envisager pour cela ce qui permettra de voir dans quelle mesure la tenségrité peut jouer un rôle et 
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à quel point celle-ci est impliquée, comme cela a pu être montré pour d’autres applications en 
biologie (Reilly & Ingber, 2018).  
Au niveau des études à mener, suite au développement de modèles plus complets il sera important 
d’évaluer l’influence des différents paramètres sur les fréquences de résonance de la colonne 
vertébrale en faisant une analyse de leur sensibilité plus poussée qui prenne en compte les 
interactions possibles entre ces derniers. Il sera également intéressant d’étudier l’impact du FTL 
sur le mouvement de torsion axiale de la colonne vertébrale au lieu de se concentrer uniquement 
sur la flexion dans le contexte d’étude du soulèvement de charges. Cela pourra apporter des 
éléments qui aideront à une meilleure compréhension de la biomécanique de la colonne vertébrale 
dans ce contexte de locomotion. Tenter de reproduire des conditions plus cohérentes avec ce 
contexte d’étude (co-contraction alternée des muscles grands dorsaux et grands fessiers par 
exemple) comme cela a été fait dans ce projet en changeant les conditions limites sera également 
un aspect à considérer. 
Pour finir, face à un sérieux manque d’outils permettant la validation des modèles, plus de moyens 














CHAPITRE 7 CONCLUSION 
 
Le projet de recherche présenté dans ce mémoire s’inscrit dans la continuité du récent 
développement de la recherche sur les fascias. Ces derniers ne peuvent plus être omis dans les 
études relatives à la biomécanique humaine. Dans le cas de la biomécanique de la colonne 
vertébrale, le FTL doit systématiquement être pris en compte. L'objectif de ce projet était de 
déterminer si l’influence du FTL sur les fréquences de résonance de la colonne vertébrale est 
significative ou non. Cet objectif était en lien avec la question de recherche qui visait à explorer 
d’autres rôles potentiels du FTL, différents de ceux qui lui sont déjà attribués et largement étudiés. 
Afin d'atteindre cet objectif un modèle numérique par éléments finis de la partie lombaire de la 
colonne vertébrale incorporant les couches médiane et postérieure du FTL a été développé. Des 
tests en statique faisant office d’étude de validation partielle ont été réalisé dans un premier temps 
afin de s’assurer que le modèle reproduise bien le même comportement que ce qui a été observé 
lors d’autres études similaires. Les résultats de cette première étude en statique ont été jugés 
satisfaisants et, qualitativement, sont en accord avec ce que d’autres travaux étudiant l’influence 
du FTL sur la stabilité de la colonne vertébrale ont conclu. 
Dans un deuxième temps une analyse modale a été réalisée à partir du modèle développé afin 
d’étudier l’influence de ses différents paramètres sur ses fréquences de résonance. Les résultats de 
cette analyse indiquent que le FTL est l’élément qui a le plus d’influence sur les fréquences de 
résonance du modèle. L’analyse plus en détails des modes calculés indique l’existence d’un mode 
de torsion dont la fréquence se trouve proche de l’intervalle de locomotion. De plus, une faible 
variation des propriétés du FTL permet de faire varier cette fréquence sur une plage de la taille de 






La discussion présentée au chapitre précédent permet de proposer les recommandations suivantes 
pour la poursuite de ces travaux : 
 
Modélisation du FTL : 
 
Incorporer tous les muscles impliqués directement ou indirectement dans la fonction du FTL. 
(Grands dorsaux, grands fessiers, muscles paraspinaux) 
Intégrer également le bassin dans les modèles afin de pouvoir modéliser l’anatomie changeante du 
FTL au niveau sacral et l’insertion des muscles grands fessiers. 
Intégrer l’effet hydrostatique des muscles paraspinaux qui a un effet considérable sur la mise en 
tension du FTL. 
Modéliser le FTL d’une manière plus sophistiquée afin de prendre en compte ses propriétés 
mécaniques particulières (viscoélasticité, propriétés auxétiques), sa structure changeante et ses 
capacités sensorielles. 
 
Études à mener : 
 
Étudier la sensibilité des paramètres des modèles de manière plus poussée afin de pouvoir tirer de 
réelles conclusions quant à leur influence sur les fréquences de résonance de la colonne vertébrale. 
Étudier le rôle du FTL sur les mouvements de torsion de la colonne vertébrale afin d’obtenir plus 
d’éléments en relation avec l’étude de la locomotion 
Reproduire des conditions plus cohérentes avec ce contexte d’étude de la locomotion en intégrant 
par exemple la co-contraction alternée des muscles grands dorsaux et grands fessiers lors d’études 
dynamiques. 
Développer de nouvelles méthodes pour la prise de mesures in vivo afin de permettre une validation 
plus rigoureuse des modèles. 
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Dans le cadre de ce projet de recherche, les travaux réalisés ont permis d'atteindre l'objectif général 
qui était de déterminer si le FTL a une influence significative sur les fréquences de résonance de la 
colonne vertébrale. Il semblerait que la réponse soit oui. Des éléments concernant la question de 
recherche définie au chapitre 2 ont également pu être apportés et en toute vraisemblance le FTL 
pourrait jouer un rôle dans la locomotion. L’intégration des recommandations énoncées ici 
permettra de développer des modèles plus complets qui pourront apporter davantage d’éléments de 
réponse. Les travaux présentés dans ce mémoire ont pour vocation d’ouvrir la voie vers de 
nouveaux projets de plus grande envergure impliquant des équipes pluridisciplinaires. Cela dans le 
but de pouvoir résoudre un grand nombre de problématiques relatives à la biomécanique de la 
colonne vertébrale. À terme, de tels travaux pourront aider à comprendre pleinement la fonction de 
cette dernière, enjeu de taille dans le contexte actuel d'accroissement des cas de maux de dos et 
autres pathologies. Ces problèmes qui ne sont que les conséquences apparentes de causes plus 
profondes relevant vraisemblablement d’une perte ou d’une déficience fonctionnelle ne pourront 
être résolus que par la restauration de cette/ces fonction(s). Étudier la colonne vertébrale comme 
ayant pour principale fonction la locomotion pourra donc aider les chercheurs de certains domaines 
à sortir de l’impasse actuelle dans laquelle ils se trouvent. 
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